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Evaluar y se optimizar los parámetros de adquisición, reconstrucción de la imagen y de dosis
de radiación de las imágenes oncológicas de los exámenes de tomografía computarizada de
abdomen para adultos al igual que el desempeño de los CT y se compararon los protocolos
evaluados entre INCA / Brasil y INC / Colombia.
Introducción:
Los pacientes con enfermedades oncológicas requieren seguimiento constante de su enfer-
medad para evaluar la progresión y realizar un correcto control. Una de las técnicas para la
evaluación de la enfermedad se realiza por medio de exámenes de tomografía computadoriza-
da (CT). Se ha evidenciado que estos pacientes pueden llegar a recibir más de 4 tomografías
en un año. Esto ha implicado que se deba evaluar los protocolos de tal manera se oriente la
dosis de radiación a un nivel bajo pero sin deteriorar la imagen diagnóstica. La evaluación de
la calidad de la imagen y la dosimetría de los equipos de tomografía son fundamentales. Uno
de los principales problemas es poder obtener un equilibrio entre calidad de imagen y dosis
de radiación, por otro lado los servicios de diagnóstico de tomografía consideran los reportes
de CT como una referencia de la dosis impartida al paciente durante el procedimiento. Esta
información puede ser considerada confiable al realizar una dosimetría del CT y con una es-
timación de dosis corregida por tamaño del paciente. Los cálculos fueron basados en el Cw,
Cvol y DLP.
Método:
El estudio fue llevado a cabo en el Instituto Nacional de Câncer (INCA/Brasil) y el Institu-
to Nacional de Cancerología (INC/Colombia). Los tomógrafos evaluados fueron un Philips
Brillance 6 (INCA), un GE BrightSpeed Elite 16 (INC) y un Siemens Somaton Sensation 16
(INC). Se evaluó la calidad de la imagen con dos simuladores físicos, el ACR GAMMEX
438 y CATPHAN 600, los cuales permitieron analizar la resolución de bajo y alto contraste,
exactitud y homogeneidad del número de CT y la relación señal-ruido. Además fue verifica-
do la influencia del mAs, de la colimación, espesor de corte o el kV. Los resultados indicaron
II
0.1. Resumen III
que los CT se encontraban bajo los niveles de tolerancia según las recomendaciones inter-
nacionales para la resolución de bajo contraste, alto contraste, número de CT y señal-ruido.
Para la evaluación de la dosis de radiación impartida por el CT, se utilizó una cámara de
ionización tipo lápiz de 100 mm de longitud sensible y calibrada para el rango de energía
apropiado y un simulador físico de dosimetría de CT de 32 cm de diámetro.
Resultados:
Al final, se compararon las dosis de radiación medidas para el protocolo de abdomen on-
cológico con las mostradas en el encabezado DICOM de las imágenes de 30 pacientes. Los
valores estimados de Cw y Cvol obtuvieron una discrepancia de 6.0 %, 3.5 % y 9.1 % com-
parados con los registrado por el grupo IMPACT para el Philips, GE y Siemens Somaton
respectivamente. La evaluación de la dosis por medio del encabezado DICOM mostró que
la razón entre el DLP calculado y el DLP obtenido desde el encabezado DICOM se alejaba
hasta un 17 %, 10 % y 12 % para el GE, Siemens y Philips respectivamente. Los valores más
alejados se asociaron a la eliminación de imágenes del protocolo, la cual genera diferencias
entre el DLP del encabezado DICOM y el número de imágenes que tenía el estudio.
Conclusión:
El control de calidad en las imágenes y en la dosimetría de los CT permiten evaluar y carac-
terizar los protocolos usados para las exploraciones de diagnóstico, la dosimetría y la calidad
de la imagen permiten llegar a un equilibrio entre dosis e imagen. Este principio reconoce
que para los pacientes oncológicos se evalúen los protocolos y se optimicen para reducir
dosis de radicación por cada examen que se práctica para el seguimiento y control de las
enfermedades oncológicas.
El método de estimación de dosis de radiación que utiliza la caracterización del tomógra-
fo por medio de cámaras de ionización tipo lápiz para encontrar los respectivos Cw y poder
relacionar la dosis medida con los datos mostrados en la consola de cada CT y a su vez de-
terminar la dosimetría del equipo para conocer el estado del mismo con respecto al grupo
ImPACT, ha servido para determinar la sobre exposición que tienen los equipos registrados
sobre los datos de adquisición. El comportamiento del Cw y el Cvol con respecto al mAs
aplicado permite encontrar el DLP para cada imagen, la sumatoria de cada uno de esos DLP
puede estimar ampliamente la dosis total recibida en el área anatómica evaluada.




In this study, the acquisition parameters, image reconstruction and radiation dose in CT on-
cological protocols used in examens of adult abdomen were evaluated. The performance of
the CT and the protocols from INCA / Brazil and INC / Colombia were compared.
Introduction:
Patients with oncological diseases require constant monitoring of their disease progression
to assess properly control. One technique for the assessment of disease is made by computed
tomography scan (CT). These patients have been shown that may receive more than 4 CT
scans in a year. So, it means that it should evaluate the protocols to reduce the radiation dose
without worsen the diagnostic image. The evaluation of image quality and dosimetry of CT
scan are essential. Obtain a balance between image quality and radiation dose is the main
problem. The diagnostics facilities of CT scan consider the dose reports like reference of
radiation dose imparted to patients during the procedures. This information can be considered
reliable if the dosimetry of CT is done and it estimates for patient size. The calculations are
based on Cw, cvol and DLP.
Method:
This study was carried out at the Instituto Nacional de Câncer (INCA/Brazil) and Institu-
to Nacional de Canceroligía (INC/Colombia). A Philips Brilliance 6 (INCA), an Elite 16
BrightSpeed GE (INC) and a Siemens Sensation 16 Somaton (INC) scanners were evalua-
ted. Image quality was evaluated with ACR 438 and CATPHAN GAMMEX 600 phantoms
and allowed analysis of low contrast resolution, high contrast resolution, CT number accu-
racy, CT number uniformity and Signal-to-noise ratio. Furthermore, the influence of mAs,
collimation, slice thickness or kV were also verified. The results indicated that CT scan-
ners were under tolerances levels according to international recomendations for low contrast
resolution, high contrast resolution, CT number accuracy, CT number uniformity and Signal-
to-noise ratio. The evaluation of radiation dose imparted by CT scan was evaluated with a
pencil ionization chamber of 100 mm of length and calibrated to the range of appropriate
energy and a CT dosimetry phantom of 32 cm in diameter was used.
Results:
The measure radiation dose to the protocol of oncology abdomen and the dose shown in
the DICOM header were compared for 30 patients. The estimated values of Cw and Cvol
obtained a discrepancy of 6.0 %, 3.5 % y 9.1 % in relation to IMPACT group for Philips, GE
y Siemens Somaton respectively. The dose measured and the dose reported by the DICOM
header showed the ratio of the calculated DLP and DLP obtained from DICOM header were
until 17 %, 10 % and 12 % of error for GE, Siemens and Philips respectively. The errors highs
were associated to delete slices from the images acquired in exams, this generate differences
between DLP taken from the DICOM header and the number of images that had the study.
Conclusion:
0.2. Abstract V
The quality assessment in the images and the CT dosimetry allow to evaluate and characte-
rize the protocols used in the diagnostic scan, dosimetry and image quality allow a balance
between dose and image. This principle recognizes that to oncological patients the protocols
should be evaluated and optimized to reduce radiation dose for each exams that is used to
monitoring and control of oncological diseases.
The estimating method of radiation dose using the characterization of the CT scan th-
rough a pencil ionization chamber to estimate the Cw and to relate the measured dose with
the data shown in the display of the console of CT scanner and determinate the dosimetry
of CT to estimate the behavior of CT scan in according to ImPPACT Group, that is used
to determine the overexposures in CT to perform one acquisition of image. The behavior of
CW and Cvol in fuction of mAs applied to the estimate the DLP for each image, the sum
of each of these images-DLP could estimate the radiation dose in the whole anatomical area
evaluated.
Keywords: Cw, Cvol, Dose Length Product, DICOM Header, Radiation Dose.
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CAPÍTULO 1
INTRODUCCIÓN
La radiología convencional es una herramienta vital para el diagnóstico por imágenes, pe-
ro presenta numerosas limitaciones. Primero, por la imposibilidad de mostrar en una imagen
radiológica bidimensional toda la información contenida de una anatomía tridimensional,
debido a la superposición de los objetos en la imagen que se obtiene. Segundo, la limita-
da capacidad para distinguir tejidos blandos. Finalmente, la imposibilidad de cuantificar las
densidades de los tejidos [1]. Estas limitaciones motivaron a Sir Godfrey Newbold Houns-
field a desarrollar una técnica basada en rayos X , llamada Tomografía Computarizada (CT);
en Julio de 1972 publicó la descripción de dicha técnica que utilizaba métodos matemáticos
que A.M. Cormack había desarrollado una década antes [1]. La Tomografía Computariza-
da ha tenido grandes avances desde la creación del primer tomógrafo, tanto así, que el CT
Helicoidal y el CT Multicortes han sido las más importantes evoluciones de la última década.
Los avances de la tecnología en imágenes y de la Tomografía Computarizada, implicó
que el uso del CT creciera rápidamente. Sin embargo, el uso de estas nuevas tecnologías
ha implicado un aumento en la dosis de radiación del paciente. La dosis del paciente, no
disminuyó con el avance de la tecnología como se había pensado [2].
Cuando el CT fue introducido por primera vez, surgieron cuestionamientos sobre la expo-
sición de radiación asociada con las nuevas técnicas y tecnologías. Sin embargo, la primera
preocupación en CT fue para definir orientación en los exámenes y desarrollar estándares pa-
ra los protocolos en CT, haciendo referencia a una atribución de prioridad hacia un aspecto
sobre baja dosis de exposición. Solo hasta finales de 1980, en Inglaterra, una encuesta a nivel
nacional sobre la práctica de CT fue realizada por la NRPB (National Radiological Protec-
tion Board [3]) y determinó que había un número grande de usuarios de CT que generaban
una alerta sobre una considerable exposición asociada al CT. Por tanto, en Alemania, en 1992
fueron publicadas las guías sobre la práctica en CT por BÄK (German Federal Chamber of
Physicians [3]), que tenían como finalidad enfocar la atención a este problema y dar un nivel
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referencia de dosis recomendada, la cual no puede ser excedida [4].
EL tiempo de adquirir las imágenes se tornó tan breve que podría dar la impresión de que
la dosis de radiación en la CT era baja, pero no era cierto. Por ejemplo, una CT de tórax típi-
ca puede impartir una dosis de radiación equivalente a la de cientos de radiografías de tórax.
Esta crecimiento rapido de realizar exploraciones de CT hace que ésta se esté convirtiendo
en una práctica cada vez más común para amplias zonas del cuerpo (desde los hombros, o
incluso desde la cabeza, hasta la pelvis), lo que plantea cuestiones de justificación. También
son frecuentes las exploraciones múltiples al mismo paciente. No cabe duda de que las nue-
vas tecnologías han ampliado las aplicaciones de la CT abarcando áreas en las que antes
había escasas razones para utilizarla. Ha quedado documentado que la dosis de radiación al
paciente se puede reducir de manera considerable adoptando medidas de optimización de las
técnicas. Pero es preciso prestar especial atención a la dosis y tener en cuenta los riesgos
en los casos de repetición de exámenes al mismo paciente, y de exploración de pacientes
pediátricos o de mujeres embarazadas [9].
En Colombia, los estudios de tomografía computarizada se basan en aspectos clínicos de
diagnósticos y se evidencian pocos estudios que evalúen los protocolos con base a dosis de
radiación y calidad de imagen. Usualmente, los departamentos de Imaginología utilizan los
protocolos configurados por cada casa fabricante de tomógrafos sin evaluar la particularidad
de los pacientes, esto ocurre porque no existe la cultura de adquirir junto con el tomógrafo
los equipos de dosimetría y de simuladores de calidad de imagen, por lo tanto no se tiene
control en la dosis de radiación ni se evalúa la calidad de la imagen.
La intención de este trabajo es mostrar los procesos y metodologías para la evaluación
de la calidad de la imagen y comenzar a proponer dosis de radiación orientativas para los
exámenes de CT, en especial en la región de abdomen. El riesgo asociado a la radiación por
CT será un tema de estudio para generaciones siguientes.
CAPÍTULO 2
TOMOGRAFÍA COMPUTARIZADA
2.1. Conceptos y Principios de Tomografía Computarizada
2.1.1. Historia
Las primeras imágenes de tomografía reconstruidas con el primer escáner contaban con
una muy baja resolución espacial, una matriz de 80x80 pixeles, y tardaba 9 horas en total
para cubrir un cerebro humano (Figura 2.1) [5].
Figura 2.1: Der: Tomógrafo EMI Mark. Izq.: Imagen obtenida del primer tomógrafo instala-
do en Estados Unidos en 1973 (Foto Mayo Clinic, Rochester MN, EE.UU.). Der: Imagen de
cerebro reconstruida por el tomógrafo EMI, tiempo aproximado de reconstrucción 9 horas
Los tomógrafos de primera generación, producían rayos X paralelos entre sí, gracias
a un movimiento de traslación a lo largo del eje horizontal del tubo; este proceso se repetía
con pequeños incrementos rotacionales hasta obtener un barrido de 180◦. (Figura 2.2-A). Los
tomógrafos de segunda generación reproducían un movimiento de traslación-rotación similar
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al primero, pero podían realizar el procesamiento un poco más rápido debido a que tenían un
haz de rayos X que emitían en forma de abanico y con un número mayor de detectores que
aprovechaban mejor la potencia de los rayos X emitidos [5].
Los equipos de tercera generación, eliminaron el movimiento de traslación dando solu-
ción a la necesidad de una adquisición más rápida en las imágenes. Consiste en hacer rotar
conjuntamente el tubo de rayosX y los detectores cubriendo al paciente con un haz en forma
de abanico [6]. Los primeros prototipos de esta generación tenían una línea de 250 detectores
que permitían adquirir una imagen en 5 segundos. Presentaron problemas en la reconstruc-
ción de imágenes, porque creaban artefactos en forma de anillos debido a que el tubo de
rayos X estaba fijo a los detectores y cada detector solo podía medir los rayos que pasaban a
una distancia específica del centro de rotación. Figura 2.2-B y 2.2-B1.
Los tomógrafos de cuarta generación se presentaron con un arreglo de detectores fijos que
rodean completamente al paciente en forma de anillo, de modo que la rotación se limita al
tubo de rayo X, que se encuentra por dentro del anillo (Figura 2.2-C). Los detectores podían
medir rayos que se encontraran a cualquier distancia del centro de rotación, lo que evitaba
la presencia de artefactos en forma de anillo [6]. Una de las desventajas de diseño de los
tomógrafos de cuarta generación en comparación con los de tercera generación es su menor
eficiencia en cuanto al uso de los detectores ya que solo la cuarta parte de los detectores es
usada en cualquier punto durante un escaneo [7].
Figura 2.2: Evolución de la tomografía. A) Tomógrafo de primera generación, translación
y rotación con proyecciones paralelas B) Tomógrafo de tercera generación, translación-
rotación con haz en forma de abanico. C) Tomógrafo de cuarta generación, detectores fijos
y tubo de rayos X gira alrededor del paciente. B1) Creación de artefacto en forma de anillo
en el tomógrafo de tercera generación.
La tomografía en espiral (o helicoidal) utiliza proyecto básico tercera generación, pero
se caracteriza porque hay un movimiento continuo de la camilla a través del gantry. Estos
tomógrafos efectúan las mediciones en los bordes de los cortes del eje axial y, como es nece-
sario estimar el valor correspondiente al interior de la misma, requieren de la interpolación
entre cortes en el eje z. Este concepto permite un registro rápido de regiones de interés a lo
largo del eje z y se basa en la relación entre el avance de la camilla por una rotación del tubo
y la colimación del haz de rayos X (pitch).
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La posibilidad de escanear órganos y regiones anatómicas continuamente, en un período
de tiempo muy corto, demostró las ventajas de esta innovación. Sin embargo, en la tomogra-
fía en espiral, los tubos de rayosX se podían sobrecalentar, especialmente cuando se deseaba
una mayor resolución espacial con cortes más delgados [8]. Este hecho impulsó el desarrollo
de los tomógrafos multi-detectores. Estos equipos se caracterizan, principalmente, por tener
arreglos multidimensionales (varias líneas de detectores) y se basan en la geometría de ter-
cera generación, aunque, en este caso, en lugar de un rayo en forma de abanico, el rayo tiene
forma de cono. Así, permiten recoger datos correspondientes a varios cortes simultáneamen-
te y, por consiguiente, reducen el número de rotaciones del tubo de rayos X necesaria para
cubrir una región anatómica específica [8].
2.1.2. Principios Básicos de CT
En términos generales, el principio de la Tomografía Computarizada (CT) consiste en
la medida de la distribución espacial de una cantidad física (µ coeficiente de atenuación)
que es examinada desde diferentes direcciones y computada en imágenes independientes
superpuestas. El CT realiza muchas medidas de atenuación a través del plano de una sección
eficaz de espesor finito del cuerpo (ver figura 2.3). El sistema usa los datos para reconstruir
una imagen digital de la sección eficaz donde cada pixel en la imagen representa una medida
del promedio de atenuación de un voxel extendiéndose a través del espesor de la sección. Una
medida de atenuación cuantifica la fracción de radiación residual de un específico material
de espesor ∆x en una proyección de imagen proveniente de un haz de rayos x uniforme que
llega a un cuerpo, los fotones son absorbidos de diferente manera por cada tejido del cuerpo,
generándose patrones de intensidad que dependen del espesor del cuerpo y la composición
de los diferentes materiales. Estas intensidades decaen exponencialmente con el espesor del





= µ∆x, donde I0 es la intensidad
primaria, I la intensidad atenuada, µ el coeficiente de atenuación lineal y ∆x el espesor
irradiado.
Sin embargo, en un cuerpo ocurren muchas atenuaciones distintas por los materiales del
mismo, cada atenuación medida se define como un rayo suma debido a todas las atenuaciones
individuales a lo largo de una línea recta desde el punto focal del tubo, atraviesa al paciente y
se atenua hasta llegar a los detectores del CT (Figura 2.4). Entonces, la intensidad transmitida
está dada por:
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Figura 2.3: Descripción de píxel y de vóxel: Píxel es el elemento básico de una imagen
digital, el vóxel tiene dos dimensiones iguales al píxel en el plano de la imagen y su tercera
dimensión representa el espesor del corte de barrido del CT
Figura 2.4: El valor medido de un rayo es equivalente al producto del espesor atenuado total
por el coeficiente de atenuación total, que se puede desarrollar por la suma de cada producto
(µi ∆xi)
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El proceso de reconstrucción de la imagen se deriva del promedio de los valores del
coeficiente de atenuación (µ) de cada voxel en la sección eficaz usando varios rayos desde
diferentes ángulos de rotación alrededor de la sección eficaz. La atenuación especifica de un
voxel se incrementa con la densidad y en número atómico del tejido comprendidos en un
volumen de voxels y decrece con el incremento de la energía del rayo x.








Los coeficientes de atenuación del agua (µW ) son obtenidos durante la calibración del
CT, los voxels contienen materiales que atenúan más o menos que el agua, son escalados a
números más convenientes y normalizado a los valores de un voxel de agua µW . Los tejidos
musculares como el hígado o el hueso tienen número de CT positivo y cualquier material
con atenuación menor que el agua, como los pulmones o tejido adiposo tienen valor de CT
negativo. Con excepción, el agua y el aire tienen valores fijos de 0 y -1000 HU respectiva-
mente [7, 17], donde la constante 1000 es el factor de escala. En la figura 2.5 se muestran
algunos valores de CT para tejidos del cuerpo humano.
Figura 2.5: Escala Hounsfield. Valores de CT característicos del coeficiente de atenuación
linear varios tejidos en cada elemento de volumen relativo al valor de µ del agua [17]
2.1.3. Principios del Escáner Axial (Un solo Corte)
Antes de la aparición del computador, los pacientes eran expuestos a rayos x que eran
relativos a miliamperios (mA) y energías en kilovoltios (kV ), que podían ser variados y opti-
mizados dependiendo de los objetos a ser estudiados y se fijaba una película de casete detrás
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de la región de interés. En un solo plano, se superponen sombras de las imágenes radiográ-
ficas, con una limitada resolución espacial y contraste, que eran adecuadas para visualizar
objetos con alta diferencia de atenuación a la irradiación intrínseca, como las estructuras
óseas. Sin embargo, los tejidos blandos y los órganos eran más difíciles de ser observados
debido a su baja diferencia de atenuación. Con esto la tomografía preliminar (Tomografía
Convencional) se desarrolló a principios de 1900, superando algunas limitaciones de la ima-
gen bidimensional. Esta técnica consistía en el paso de los rayos x sobre la región corporal
de interés durante la emisión de la radiación, mientras una película de casete móvil se posi-
cionaba detrás del paciente durante todas las proyecciones se hacian con diferentes ángulos
de rotación a la región de interes y registra la imagen transmitida. Con este método se en-
contraba una limitada representación bidimensional de los objetos localizados sobre el eje
de rotación, tal como los órganos o los huesos. Además, la diferenciación de contraste era
pobre (con frecuencia limitada a sombras) y las estructuras adyacentes se difuminan en la
imagen [7, 18].
Con la llegada de los computadores y sus avances durante la decada de los 60, la tomo-
grafía alcanzó un alto nivel de utilidad diagnóstica. La teoría básica detrás de la formación de
una imagen con un tomógrafo convencional computarizado (CT) es similar a la tomografía
básica. Pero, en vez de una emisión de rayos x sobre la región de interés se realizaban varias
pasadas sobre el paciente y los rayos x ya no eran registrados sobre una película. En cambio,
el paciente era posicionado dentro un gantry tubular y la radiación era transmitida a través
del paciente varias veces desde múltiples ángulos y registrados por uno o más elementos
de detectores en forma de circunferencia. Luego, el computador reconstruye el conjunto de
datos con diferentes valores de atenuación para localizaciones particulares en un corte axial.
Los parámetros programables de los escáneres convencionales incluían no solamente
rayos x (miliamperios - mA) y energía (kilovoltios), sino también, longitud del ancho de
los cortes (colimación), área sobre el eje axial del objeto a ser escaneado (field of view
- FOV) y también una resolución deseada (matriz). Estos dos últimos parámetros FOV y
Matriz, determinan el tamaño de pixel (área de sección eficáz) de valores de atenuación que
posteriormente se generaban para cada punto de la imagen [18].
2.1.4. Principios del CT Helicoidal (Un solo corte)
El desarrollo del CT helicoidal o espiral a principios de 1990, fue un avance verdadera-
mente revolucionario en CT que finalmente permitió la adquisición de imagenes en 3D con
una sola inspiración del paciente. La técnica involucra la continua adquisición de datos de
varias proyecciones a través de un volumen, por distintas rotaciones continuas del tubo de
rayos x y la translación simultanea del paciente a través de la abertura del gantry [7].
Para conseguir estos objetivos, se desarrollaron tres tecnologías: diseño del gantry Slip-
Ring, tubos de rayos x de alta energía y algoritmos de interpolación para la proyección de
datos no coplanarios.
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Alta energía en los Tubos de Rayos x
Al iniciar la CT helicoidal con la rotación continúa del tubo se desarrollaron varias tec-
nologías que permitieron lograr diversos niveles de energía y direccionar problemas como
la temperatura en el target, el almacenamiento del calor y la disipación. Debido a muchos
de los esfuerzos, se incrementó la masa del tubo, pero gran parte del esfuerzo del diseño fue
dedicado a reducir la masa para mejorar la tasa de rotación en el gantry que cada vez se re-
quería que fuera más rápida por el tiempo de barrido. Hoy en día los tubos del CT modernos
tienen la capacidad de 5-8 MHU (106 Heat Unit) que básicamente pueden ser ejecutados
constantemente sin necesidad de parar para realizar un enfriamiento [7].
Tecnología de Anillos Rotatorios (Slip-Ring)
Los anillos rotatorios (Slip-Rings) son dispositivos electromecánicos que consisten de
anillos y escobillas conductoras que transmiten la energía eléctrica a través de una interface
en movimiento. La energía y las señales de control son comunicadas desde el sistema del
escáner (panel de control) en el armazón de rotación por medio de anillos rotatorios [7].
El diseño resultó inicialmente por el deseo de disminuir los retardos entre los barridos y
mejorar el rendimiento. Consistió en la configuración de anillos conductores que son parale-
los y concéntricos al eje del gantry que van conectados al tubo, los detectores y los circuitos
de control son conectados por cuerdas corredizas. Estas cuerdas corredizas permiten al escá-
ner rotar continuamente sin necesidad de parar entre las rotaciones para rebobinar el sistema
de cableado. Pero al reducir el tiempo entre los barridos, la aumentaba temperatura en el tubo
de rayos x; por consiguiente, se fabricaron tubos con capacidades térmicas mucho mayores
para resistir continuas operaciones de rotaciones múltiples (2.6).
Figura 2.6: Esquema de un un Anillo Rotatorio (Slip-Ring)
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Algoritmos de Interpolación
Los escáneres convencionales ingresaban al paciente en medio del gantry para realizar
una serie de secciones anatómicas contiguas, pero se mostró que sí la adquisición de los
datos podría realizarse con un continuo movimiento de la mesa, se obtendría un resultado
mucho más satisfactorio. El problema con el tubo y el movimiento de la mesa era que las
proyecciones procesadas en un movimiento helicoidal alrededor del paciente no se encon-
traban en el mismo plano. Esto significó que la reconstrucción convencional de algoritmo
podría no funcionar. Pero el Prof. Willi Kalender a finales de los 80’s y principios de los
90’s, desarrolló un método de interpolación que generaban proyecciones en un solo plano de
tal manera que las proyecciones convencionales pudieran ser usadas de nuevo. Hubo varios
beneficios importantes por este desarrollo. Primero, la reconstrucción de planos podría ubi-
carse en una posición arbitraria a lo largo del volumen escaneado abarcado por el desplaza-
miento de la mesa durante las múltiples rotaciones. Esto también significó que las secciones
podrían sobreponerse sobre la dirección del eje del escáner, por lo tanto, se pudo recons-
truir tridimensionalmente(3D) debido a que se mejoraban los datos de la muestra. Segundo,
debido a que las imágenes se pueden obtener en una sola inspiración, la reconstrucción tri-
dimensional está libre de errores de registro de artefactos causados por los movimientos
involuntarios del paciente que molestaban tanto en la CT convencional. Un volumen tridi-
mensional real podría ser adquirido y ser visto en cualquier perspectiva, como si fuera una
radiografía en 3D para una práctica real. Otro beneficio era, que debido a la superposición de
los cortes que fueron generados por métodos matemáticos, que son preferibles a la sobreex-
posición con los rayos x, se mejoraba el muestreo sobre el eje del escáner que fue obtenido
sin sobre dosis de irradiación al paciente [7].
Adquisición de la Imagen
En la adquisición de la imagen con el escáner convencional los parámetros espesor de
corte y colimación eran fijos y no habia movimiento de la tabla, mientras que la imagen
estaba formandose. Con la nueva tecnología Helicoidal aparece un nuevo parámetro, pitch.
Durante una adquisición volumétrica, estas relaciones no son conservadas. Las imágenes
son producidas por reconstrucciones de una continua ”hélice” de datos en vez de múltiples
”pedacitos de tortas” usando varios algoritmos de interpolación de datos. El Pitch hace
referencia a la razón de la longitud en dirección del eje axial del movimiento de la camilla
hecha por una rotación de 360◦ del tubo por el espesor de la colimación del corte. (thickness)
Las imágenes que se obtienen con un valor de Pitch menor a 1, se traslapan entre si
aumentando así la información. Por el contrario, el incremento del Pitch hace que los datos
estén más separados entre sí, de tal manera que la información disminuye. El cambio del
Pitch permite al operador ajustar especificaciones del examen. Sí se quiere escanear a un
paciente rápidamente o cubrir un segmento grande del cuerpo durante un examen, se puede
programar al escáner incrementando el Pitch (manteniendo la rotación del gantry constante).
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Pero, habría una disminución en la resolución de la imagen resultante ya que la hélice sería
relativamente separada y la adquisición de los datos no se traslaparían.
2.1.5. Multicortes
A finales de 1990, ocurrió otra gran avance para el CT, los nuevos escáneres que salieron
al mercado incluían 4 o más filas de detectores sobre la dirección z. Por tanto, en vez de
un solo conjunto de datos helicoidales, ahora la información podía ser recolectada al mismo
tiempo en varias cintas helicoidales superpuestas entre sí (Ver Figura 2.7). Esta tecnología ha
sido nombrada de diversas formas; Multi-canales (Multiple-Row Detector CT-), Multicortes
(Mulslides), Multi-detectores, CT volumétrico y MDCT que es como se nombrará en este
texto.
Figura 2.7: Configuración de CTs con una fila de detectores (SDCT), 4 y 16 filas de detecto-
res (MDCT): El tubo de rayos x está en frente del sistema de detectores que rotan a la vez.
La colimación (C) se define como el espesor del haz de rayos x en el isocentro del escáner.
En el equipo SDCT (der) la colimación del rayo x determina la fracción del detector que es
colisionado con los rayos x, que en este caso corresponde al espesor del corte. En el equipo
de 4 filas de detectores (centro) la colimación del haz determina cuantas filas de detectores
van hacer irradiadas. En el equipo de 16 filas de detectores (Izq.) los detectores que se en-
cuentran en los extremos, los rayos x que llegan a ellos no se consideran paralelos a los del
eje axial del CT
La recolección del conjunto de datos desde estos nuevos equipos es un poco más com-
pleja que los equipos de un solo corte, pero dependiendo de la técnica de reconstrucción,
ciertos valores de pitch son preferibles que otros para maximizar la calidad de la imagen en
equipos MDCT.
El componente más importante en escáneres MDCT es el sistema de adquisición de da-
tos (DAS: data acquisition systems), debido a que determina el número real de filas que
son usados para adquirir los datos que finalmente producirán los múltiples cortes durante la
recolección de datos.
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Arreglo de Detectores en MDCT
La geometría de los detectores depende de los fabricantes de CT. Los escáneres actuales
de MDCT adquieren secciones simultáneas de 2, 4, 6, 8, 10, 16, 32, 40 o 64 filas de detecto-
res, colimando y sumando señales de las filas de detectores vecinos se logra que el número
de filas de detectores sea usualmente mucho más grande que el número de filas de detectores
activados con el fin de ajustar la colimación con más de una configuración. Existen tres tipos
de arreglo de detectores: matriz de detectores, el cual consiste de filas paralelas de igual es-
pesor; detectores híbridos con pequeñas filas de detectores en el centro y arreglo adaptativo
de detectores que consiste de filas de detectores con espesor variable. (Ver Figura 2.8), como
ejemplo, GE usa una matriz de detectores para su sistema de 4 y 8 cortes; Philips y Siemens
optaron por un arreglo adaptativo de detectores para su sistema de 4 cortes (también para el
Siemens 6 cortes), Toshiba para el sistema de 4 hasta 16 cortes y para los otros fabricantes
con sistema de 10 hasta 16 cortes adoptaron un sistema híbrido de detectores.
Figura 2.8: Ejemplos de una matriz de detectores para un GE LightSpeed de 4 cortes, un arre-
glo adaptativo de detectores de un Siemens Emotion 6 de 6 cortes y un sistema de detectores
híbridos del Toshiba Aquilon 16 de 16 cortes
Las generaciones siguientes de escáneres con 32 hasta 64 cortes se basan en una matriz
geométrica (GE, Toshiba) o en una geometría híbrida (Philips, Siemens). Por ejemplo, GE
dio a conocer un escáner con una colimación de 64 x 0.625 mm que también puede adquirir
datos con 32 x 1.25 mm; Philips Brillance 40 y 64 usa una configuración híbrida que provee
40 x 0,625 mm. Siemens Sensation 64 tiene una configuración híbrida de 32 x 0.6 mm y 20 x
1.2 mm. Además, se puede usar un punto flotante a lo largo de la dirección z para que realice
una segunda configuración de proyección de datos que sería precisamente compensado por
la mitad del espesor del detector.
Ejemplos de Arreglos de Detectores
En Multicortes CT, el corte de la colimación es el espesor del corte resultante por el
efecto del tamaño del colimador del tubo de rayos X y del diseño del arreglo de detectores,
el ancho medio de la mitad del máximo del corte es el FWHM (del inglés “full width at
half maximum") de la imagen reconstruida y el cubrimiento por rotación del tubo sobre la
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dirección Z está dado por el producto del número de detectores activados y la colimación
usada.
En la siguiente tabla 2.1, se muestran algunas combinaciones para un Siemens Somatom
Sensation 40/60
Tabla 2.1: Combinaciones de arreglos de detectores para un Somatom sensation 64 y 40
Adquisición (mm) Colimación (mm) Ancho del corte (mm)
0.6, 0.75, 1.0, 1.5,
64 x 0.6 0.6 2.0, 3.0, 4.0, 5.0,
6.0, 7.0, 8.0, 10.0
0.6, 0.75, 1.0, 1.5,
20 x 0.6 0.6 2.0, 3.0, 4.0, 5.0,
6.0, 7.0, 8.0, 10.0
1.5, 2.0, 3.0, 4.0,
24 x 1.2 1.2 5.0, 6.0, 7.0, 8.0,
10.0
0.6, 0.75, 1.0,
12 x 0.6 0.6 1.5, 2.0, 3.0, 4.0,
5.0, 6.0
0.4, 0.5, 0.75, 1.0,
12 x 0.3 0.3 1.5, 2.0, 3.0, 4.0,
5.0, 6.00
0.6, 0.75, 1.0, 1.5,
40 x 0.6 0.6 2.0, 3.0, 4.0, 5.0,
6.0, 7.0, 8.0, 10.0
0.6, 0.75, 1.0, 1.5,
20 x 0.6 0.6 2.0, 3.0, 4.0, 5.0,
6.0, 7.0, 8.0, 10.0
1.5, 2.0, 3.0, 4.0




La Universidad Nacional de Colombia y su programa de Maestría en Física Médica cuen-
ta con el apoyo académico para realizar prácticas hospitalarias en el Instituto Nacional de
Cancerología E.S.E. (INC). El objetivo principal de este convenio es que los estudiantes de
física médica identifiquen, desarrollen e implementen soluciones a problemas o dificultades
que se generan en el medio hospitalario que involucren las actividades de física médica. El
Instituto Nacional de Cancerología, es un hospital enfocado en su totalidad al diagnóstico y
tratamiento de enfermedades oncológicas. Por tal motivo al desarrollar este trabajo en este
hospital se relaciona directamente con pacientes oncológicos.
Los pacientes oncológicos una vez diagnosticados, requieren seguimiento constante de
su enfermedad, esto consta de realizar varios tipos de exámenes adicionales para evaluar
la progresión, control y estado de la enfermedad oncológica. Una de esas técnicas para la
evaluación de la progresión de la lesión, es la tomografía computarizada. Estos pacientes
oncológicos pueden llegar a recibir más de 4 tomografías en un año [10–12], lo que implica
que por justificación diagnóstica, recibe más de 4 exploraciones de dosis de radiación por CT,
por tanto los proctólogos de diagnósticos por CT deben ser optimizados para lograr menor
radiación conservando la calidad de la imagen.
El Instituto Nacional de Cancerología tiene dos tomógrafos computarizados multicortes
dirigidos al diagnóstico de enfermedades oncológicas, un GE Bright Speed Elite 16 y Sie-
mens Somatom Sensation 16, por tal razón existía la necesidad de evaluar los protocolos
usados, la dosis de radiación y comparar los resultados con otros hospitales que tuvieran la
misma población de interés. Por tanto, para este trabajo final de maestría se decidió hacer
una experiencia académica en el Instituto Nacional de Câncer (INCA) de Rio de Janeiro en
conjunto con el Instituto de Radioproteção e Dosimetria (IRD). Estas dos últimas institucio-
nes permitieron realizar una residencia clínica en CT para adquirir conocimientos y poder
implementar lo adquirido en esta práctica. En el desarrollo de la actividad se obtuvieron pro-
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blemas de disposición de equipo para realizar pruebas y que para reproducir las experiencias
realizadas en el INCA, el INC no tenía los todosrecursos necesarios.
El método experimental consiste en realizar todas las pruebas posibles y técnicas dosi-
métricas con los implementos o herramientas que tiene cada hospital para caracterizar cada
uno de los tomógrafos en mención y poder comparar los niveles de dosis generados en los
hospitales. A continuación se describen los procesos en cuanto a cómo se realizó el control
de calidad y la dosimetría de acuerdo a los implementos que tenía cada hospital:
3.1. Objetivo General
Evaluar la influencia de los parámetros de adquisición, reconstrucción y de dosis de ra-
diación en las imágenes oncológicas de los exámenes de abdomen para adultos en tomografía
computarizada.
3.1.1. Objetivos Especificos
Evaluar el desempeño de los tomógrafos: calidad de imagen e índice de tomografía
computarizada.
Analizar la influencia de cada parámetro de adquisición y de reconstrucción de las
imágenes en exámenes de abdomen adulto en diagnóstico oncológico.
Comparar los protocolos utilizados en Brasil y Colombia.
Optimizar el protocolo de abdomen oncológico.
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3.2. Tomógrafos Evaluados
Los tomógrafos computarizados multicortes utilizados para la toma de muestra y la eva-
luación de los protocolo de rutina de abdomen fueron Philips Brilliance 6, GE Bright Speed
Elite 16 y Siemens Somatom Sensation 16. El primero, perteneciente al Instituto Nacional
de Câncer (INCA - Rio de Janeiro) y los otros dos, pertenecientes al Instituto Nacional de
Cancerología (INC - Bogotá D.C.).
La Tabla 3.1 muestra las características principales de los equipos.
Tabla 3.1: Parámetros generales de los Tomógrafos Computarizados
Características Philips GE BrightSpeed Siemens Somaton
Brilliance 6 Elite16 Sensation 16
kVp 100, 120, 140 80, 100, 120 y 140 De 80, 110 y 130
mA mAS De 10 a 440 De 20 a 180
Scan Time [s] 0.75, 1, 1.5 Max 120 1.6 - 15.6
Tiempo de 0.4, 0.5, 0.6, 0.8, 0.5, 0.75,
rotación [s] 0.75 y 1.0 1.0, 1.5 1.0, 1.5
FOV [cm] 20, 50 20, 50 20, 50
Pitch 0.75, 1.0, 0.5625:1, .9375:1, 0.5 - 1.5
1.15, 1.75 1.375:1, 1.75:1
Espesor de 0.75, 1.5, 0.625, 1.25, 2.5, 0.75, 1, 1.5, 2, 3,
corte [mm] 3, 4.5 3.75, 5, 7.5 y 1 4, 5, 6, 7, 8, 10
6x0.75, 6x1.5, 2x0.625, 4x1.25, 1x0.75, 2x0.75,
Colimación [mm] 6x3,4x4.5, 4x2.5, 4x3.75, 4x1.5, 8x0.75
4x6, 2x0.6 4x5, 2x10 16x0.75
Modulación de Dosis Z-DOM Dose Efficiency Care Dose
Estos tomógrafos fueron evaluado en cuanto a control de calidad y se la aplicaran medi-
ciones dosimétricas para caracterizar el tubo de rayos X de cada CT
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3.3. Control de Calidad
3.3.1. Simuladores Físicos
Para la evaluación de la calidad de la imagen se utilizó el Simulador físico Gammex 464-
ACR (Figura 3.1-A [13, 14]) y Catphan 600 (Figura 3.1-B [15]). El primero se usó para el
Tomógrafo Philips Brilliance 6 (INCA), el segundo se usó para los tomógrafos GE Brigh
tSpeed Elite16 y Siemens Somaton Sensation 16 (INC); se usó de esta forma debido a los
recursos físicos de cada hospital
Figura 3.1: Simuladores físicos usados. A: Gammex 464-ACR [13,14]. B: Catphan 600 [15]
Para llevar a cabo el estudio de control de calidad de CT, se usó el manual de instruc-
ciones de Validación de Calidad de la Imagen de Tomografía Computarizada (Avaliação da
Qualidade da Imagem de Tomografia Computadorizada - Manual de Instruções) de la profe-
sora Simone Kodlulovich, PhD, PD de IRD-RJ [16].
Simulador Físico GAMMEX 438-ACR
El simulador físico de acreditación de la ACR para Tomografía Computarizada modelo
464 Gammex es un simulador físico que contiene 4 módulos, está principalmente construido
por un material equivalente a agua como se puede observar en la Figura 3.2 [13, 14]. El mó-
dulo 1 se utiliza para el posicionamiento del simulador físico, espesor de corte y evaluación
de números de CT para diferentes materiales que se han insertado en el simulador. El módulo
2 se usa para la evaluación de resolución de bajo contraste. El módulo 3 se emplea para el
estudio de la uniformidad de números de CT y la estimación de la distancia en el corte; y el
módulo 4 permite evaluar la resolución de alto contraste.
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Figura 3.2: Esquema de los módulos del simulador físico de ACR de Calidad de la Imagen en
CT GAMMEX 464-ACR [13,14]. Modulo 1: Posicionamiento del Simulador físico y espesor
de corte. Material de agua equivalente con insertos cilíndricos de diferentes materiales:
hueso (+910 UH), Polietileno (-95 UH), Agua equivalente (0 UH), acrílico (120 UH) y aire
(-1000 UH). Modulo 2: Resolución de bajo contraste, consiste de una serie cilindros de
diferentes diámetros, con el 0.6 % de diferencia con el material del simulador físico (6 UH).
Hay 4 cilindros por cada uno de los siguientes diámetros: 2, 3, 4, 5 y 6 mm. El espacio
entre cada cilindro es igual al diámetro del cilindro. El cilindro de 25 mm de diámetro es
incluido para verificar el nivel de contraste. Modulo 3: consiste de un material uniforme de
tejido equivalente para la valoración de la uniformidad del número de CT. Tiene 2 pequeños
balines para verificar la precisión de la distancia sobre un plano de medida. Modulo 4:
Resolución de Alto Contraste (resolución espacial). Contiene 8 conjuntos de líneas de 4, 5,
6, 7, 8, 9, 10 y 12 pl/cm, ajustados dentro de un cuadrado de 15 x 15 mm2
3.3. Control de Calidad 19
Simulador Físico CATPHAN 600
El simulador físico Catphan 600 CT QA es una herramienta desarrollada por científicos
investigadores y directamente por personas con experiencia en el campo de imágenes en
CT [15]. Se usa objetivamente para la medición y estimación física y desempeño diagnóstico
de Tomógrafos Computarizados. Tiene 5 módulos para la evaluación de los tomógrafos: el
módulo 1 (CTP 404) permite la verificación de la alineación del simulador con los planos del
CT, evaluación de números de CT para diferentes materiales; el módulo 2 (CTP 591) contiene
una geometría de balines en línea rectas oblicuas para evaluar el espesor e incremento de
corte; el módulo 3 (CTP 528) se usa para estimar la resolución de alto contraste que van
desde 1 hasta 21 de pl/cm; el módulo 4 (CTP 515) se usa para evaluar la resolución de bajo
contraste; y el módulo 5 (CTP 486) se utiliza para estudiar la uniformidad espacial, número
de CT y evaluación del ruido. Los diferentes módulos se representan en la Figura 3.3.
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Figura 3.3: Configuración del simulador físico Catphan 600 de control de calidad para
CT [15]: Módulo 1 (CTP 404): Contiene 4 alambres rectos con un ángulo de inclinación
de 23◦ que permiten verificar la posición del simulador. Presenta insertos para la evalua-
ción de número de CT para diferentes materiales: Acrílico (+120 UH), Poliestireno-PS (-35
UH), LDPE - Polietileno de baja densidad (-100 UH), PMP - Polimetilpenteno (-20 UH),
Aire (-1000 UH), Teflón (+990 UH) y Derlin (+340 UH). Módulo 2 (CTP 591): Está con-
figurado con una geometría de balines que hacen 3 pares de rampas inclinadas, dos pares
con balines de 0.28 mm de diámetro y 1 mm espaciados entre sí, otro par con balines de 0.18
mm de diámetro y espaciados 0.25 mm entre sí. Módulo 3 (CTP 528): Tiene desde 1 hasta 21
pl/cm para la estimación de la resolución de alto contraste. Módulo 4 (CTP 515): Presenta
diferentes diámetros para la evaluación de bajo contraste con deferentes espesores en supra
y sub cortes (Corte por encima y por debajo). Los diámetros de supra-corte son 2, 3, 4, 5, 6,
7, 8, 9 y 15 mm; para los sub-cortes son 3, 5, 7 y 9 mm. Cada uno de los anteriores tienen
niveles de contraste entre 0.3, 0.5 y 1.0 % entre el fondo y los diámetros evaluados. Módulo
5 (CTP 486): Está conformado por un material uniforme de la densidad del agua dentro del
2 % (20 UH), se usa para medida de la uniformidad espacial, número de CT y evaluación
del ruido.
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3.3.2. Alineamiento del Simulador Físico
Para ubicar adecuadamente el simulador físico sobre el isocentro del gantry de los to-
mógrafos, se usan los láseres del mismo y se siguen las siguientes recomendaciones de cada
simulador físico. La alineación correcta se muestra en la Figura 3.4.
Figura 3.4: Alineamiento: Esquema de alineamiento del simulador físico con los láseres del
tomógrafo. A: Posición axial del simulador físico. B: Posición sagital del simulador físico.
La posición que indica “cabeza” en el simulador físico de la ACR debe posicionarse de
tal manera que entre primero que la parte que dice “pies”. Para el Catphan, primero se coloca
el simulador físico, luego la caja de madera.
Se utilizó la técnica de tórax de alta resolución en modo axial sin avance de la camilla,
para así conseguir una imagen en la posición cero del simulador físico, con esta imagen, en
centro del simulador físico se puede verificar si está correctamente alineado por las marcas
radiopacas que se pueden ver en la Figura 3.5. Se utilizó FOV de 350 mm.
Figura 3.5: Verificación de alineamiento: Los simuladores se encuentran alineados con el
corte de exploración cuando se puede observan en la imagen las marcas radio opacada en el
mismo corte axial. A: Alineación correcta del simulador físico ACR. B: Alineación correcta
del simulador físico Catphan 600.
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Cuando los láseres están alineados con las marcas de los simuladores físicos referen-
ciados al cero, se dice que el centro del simulador físico está en el isocentro del gantry del
tomógrafo computarizado.
3.3.3. Calidad de la Imagen
PHILIPS BRILLIANCE 6
Número de CT y Espesor de Corte
Una vez que el simulador esté orientado en el isocentro del CT, con la técnica de Abdo-
men de Rutina se hace una exploración axial sin movimiento de la camilla en esta posición,
con FOV de 350 mm. Para los CT multicortes evaluados, se escogió el modo axial con
NT=10 mm, una imagen por rotación y con 1 segundo por rotación.
Con la ventana WW=400, WL=0, se hizo un ROI (Region of Interest) de aproximada-
mente 200 mm2 de área circular y centrado en cada círculo de los materiales a evaluar (ver
Figura 3.6) [13, 14].
Figura 3.6: Regiones de interés para cada material y líneas de espesor de corte.
Para el tomógrafo Philips se tomaron las imágenes con técnicas de 120 kVp y se vario la
exposición con 100, 150 y 200 mAs. Los datos registrados se muestran en la Tabla 3.2.
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Tabla 3.2: Valor UH para diferentes materiales en función del mAs. CT Philips kVp= 120,
NT=10 mm, ROI = 200 mm2
Valor Promedio Desviación Estándar
[UH] [UH]
Material Referencia Rango [UH] 100 150 200 100 150 200
mAs mAs mAs mAs mAs mAs
Hueso 910 [850,970] 901 902 901 11.2 11.6 7.7
Aire -1000 [-1005,-970] -986 -987 -986 6.8 6.6 6.0
Acrílico 120 [110,135] 134 133 134 7.8 7.9 6.3
Polietileno -95 [-107,-84] -83 -84 -83 7.9 7.4 5.5
Agua 0 [-7,7] 4 4 4 8.0 8.1 6.2
Se puede observar que los valores promedios medidos de UH son reproducibles y repe-
titivos en todos los casos, pero para el acrílico y polietileno los valores de UH se encuentran
cercanos al límite del rango de referencia con 11.7 % y 12.6 % de error con los valores centra-
les de referencia para acrílico y polietileno respectivamente [14]. Sin embargo, la desviación
estándar se encuentra dentro de la diferencia entre el valor máximo y mínimo del rango acep-
table y disminuye cuando aumenta el mAs debido a que cuando se aumenta el número de
fluencia de rayos X aumenta la resolución de bajo contraste de la imagen, por tanto los valo-
res de UH por voxel se vuelven más cercanos. Entonces, se puede afirmar que el tomógrafo
Philips tiene los valores de CT aceptados para los diferentes materiales.
La variación del número de CT con el espesor de corte se puede observar en la Tabla
3.3, donde se puede nuevamente registrar que el número de CT para los diferentes materiales
presenta el mismo comportamiento tanto para el valor promedio y desviación estándar re-
gistrados en la Tabla 3.2 cuando se vario el espesor del corte y conservando los mismo mAs
empleados anteriormente.
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Tabla 3.3: Variación del número de CT con respecto al espesor de corte con 120 kVp
Espesor corte 3.0 mm Espesor 2.0 mm
Material Valor Desviación Valor Desviación
mAs promedio Estándar promedio Estándar
.[UH] [UH] [UH] [UH] [UH]
Hueso 100 900 10.8 901 13.1
910 150 902 9.9 901 11.2
200 901 7.7 903 10.1
Aire 100 -987 6.8 -987 9.2
-1000 150 -987 5.7 -988 6.5
200 -987 5.7 -986 5.8
Acrílico 100 134 7.7 132 10.7
120 150 133 6.3 134 7.8
200 134 6.3 133 6.8
Polietileno 100 -83 7.7 -82 9.4
-97 150 -83 5.5 -84 7.6
200 -83 5.6 -83 6.4
Agua 100 4 8.1 4 10.1
0 150 4 7.4 4 9.1
200 4 6.4 5 6.6




El espesor del corte en milímetros se puede obtener contando el número de pares de
líneas (alambres visualizados en la Figura 3.6) totales dividido por 2. Pueden aparecer líneas
muy sutiles que no se deberían contar y la incertidumbre por el observador o evaluador por
éste método es cerca de 0.5 mm. De acuerdo con lo registrado en la Tabla 3.3 el número de
pares de líneas corresponde al espesor de la imagen programada en la consola del tomógrafo
Philips.
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Resolución de Bajo Contraste
La resolución de bajo contraste determina estructuras que ofrecen sólo una pequeña dife-
rencia en UH de la señal en comparación con su entorno. El ruido de la imagen es la principal
limitación para la resolución de bajo contraste, se puede disminuir para mejorar la calidad
de la imagen mediante el aumento de la corriente (mA) o incrementando el grosor del corte
reconstruido pero sacrificando la resolución espacial. Todos los cilindros mostrados en la
Figura 3.7 tienen una diferencia de 6 UH con respecto al entorno (material de fondo 90 UH).
Figura 3.7: Imagen de resolución de bajo contraste. 120 kVp, 200 mAs, espesor corte 2.0
mm.
La señal es el valor promedio de números de CT en un ROI y el ruido de interés se refiere
a la desviación estándar de números de CT en el ROI. Entonces, la razón de la diferencia
de señales dentro y fuera del circulo de 25 mm, entre la desviación estándar de la señal
por fuera del circulo es igual a la razón Contraste - Ruido (CNR). La razón Señal - Ruido
(SNR) es la relación de intensidades de una señal y las fluctuaciones estadísticas dada por la
correspondiente desviación estándar (Ecuación 3.1 [13]).
CNR =
∥∥∥∥SROI − Sout−ROIσout−ROI
∥∥∥∥ ;SNR = SROIσout (3.1)
donde SROI es la medición del ROI dentro del cilindro, SOUT−ROI es la medición del
ROI por fuera del cilindro, σROI es la desviación estándar de la medición del ROI dentro del
cilindro y σOUT−ROI es la desviación estándar de la medición del ROI por fuera del cilindro.
En la región de bajo contraste del simulador físico, se realizó la técnica de abdomen
adulto (120 kVp), se observaron las imágenes con ventana WW = 100 y WL = 100. Con
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un ROI de aproximadamente 100 mm2 se midió el valor promedio de número de CT y la
desviación estándar en el círculo más grande (25 mm2) como se muestra en la Figura 3.7.
Los valores encontrados se encuentran en la Tabla 3.4.
Tabla 3.4: Resolución de bajo contraste. Ruido y razón contraste ruido (CNR)
120 kVp, 3.0 mm
Valor Desviación Valor Desviación
mAs promedio Estándar Cilindros promedio Estándar CNR
[UH] [UH] [mm] [UH] [UH]
En el Cilindro Fuera Cilindro
100 104 8.4 25 96 9.3 0.9
150 103 7.5 25 97 7.7 0.8
200 103 6.4 25 -6 96 6.4 1.1
120 kVp, 2.0 mm
Valor Desviación Valor Desviación
mAs promedio Estándar Cilindros promedio Estándar CNR
[UH] [UH] [mm] [UH] [UH]
En el Cilindro Fuera Cilindro
100 104 12.0 25 96 12.2 0.7
150 103 8.6 25 96 9.3 0.8
200 104 7.8 25 -6 96 8.6 0.9
Se puede observar en la Tabla 3.4 que para 100 y 150 mAs tanto para un espesor de
imagen de 3.0 y 2.0 mm, sólo se puede ver con distinción el circulo grande de 25 mm2.
Cuando se aumentó la exposición a 200 mAs, se pudo detectar los 4 cilindros de 6 mm2. La
razón Contraste - Ruido debería ser mayor que 1.0 para los protocolos de abdomen adultos
como en el caso de 200 mAs con 3.0 mm de espesor de la imagen. Pero se puede decir que
en los otros casos que CNR< 1.0 [13], se le puede atribuir a que no se realizó un estudio con
una reconstrucción mayor a 5 mm garantizando que la imagen sea reconstruida en el centro
del módulo de 2.0, 3.0 y 4.0 del simulador físico.
Uniformidad, Ruido y Precisión
Con el simulador físico en la mitad de su posicionamiento, se realizó una exploración
con la técnica de abdomen adulto con FOV de 350 mm y con ventanas de WW = 100 y WL
= 0 [13, 14]. Se utilizaron 5 ROI (Centro, 12, 3, 6, y 9) con aproximadamente 400 mm2 (Ver
Figura 3.8-A).
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Figura 3.8: A. Posicionamiento de los ROIs para la uniformidad del número de CT. B. Esti-
mación de la precisión de la distancia.
Se registraron los valores medidos de la Figura 3.8-A en la Tabla 3.5; 120 kVp para 100,
150 y 200 mAs con 3.0 y 2.0 mm de espesor de la imagen:
Tabla 3.5: Valores de CT para la uniformidad de número de CT para 120 kVp.
Exposición Espesor Valor CT Longitud % Error
.[mAs] Imagen [mm] Centro 12 3 6 9 [mm]
100 2 3 7 6.0 5 7 99.2 0.8
3 3 7 8.0 6 6 99.8 0.2
150 2 3 8 6.0 5 7 99.8 0.2
3 3 8 7.0 6 6 99.5 0.5
200 2 3 8 7 6 6 99.2 0.8
3 3 7 7 6 6 99.8 0.2
Existe una muy buena uniformidad en las imágenes usando el protocolo de abdomen con
120 kVp, los valores no se alejan más de ± 5 UH de la medida central, dentro de un rango
de -7 hasta +7 UH. La pequeña variación en el punto de medida 12, podría relacionarse
con que la medida central registró en todas las imágenes 3 UH por encima del valor cero
(0 UH). Debido a que la región central del simulador físico está en el isocentro del gantry
del tomógrafo y las posiciones periféricas reciben porciones de radiación diferente por la
rotación del tubo y la posición del mismo al comenzar la toma de la imagen. Tampoco se
evidenció para 120 kVp artefactos tales como de anillo, rayas, cupping, etc.
Para la verificación de la precisión de la distancia, el simulador físico tiene un material de
tejido equivalente con dos balines muy pequeños (BBs - Ball Bearings) distanciados 100 mm
uno del otro. Para los imágenes evaluadas, la precisión de estos no varío significativamente
y se puede aceptar bajo una incertidumbre de 1 %.
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Resolución de Alto Contraste (Espacial)
Se realiza una exposición con la técnica de abdomen adulto con FOV de 350 mm y WW =
100, WL = 1110 [13,14], en la parte del módulo de resolución de alto contraste del simulador
físico como se observa en la Figura 3.9.
Figura 3.9: Resolución de Alto Contraste. Imagen de 120 kVp, 200 mAs, 3.0 mm de espesor,
1.5 mm espacio entre imágenes, WW = 100, WL = 1110. Se observar con claridad hasta el
conjunto de 6 pl/cm
Las imágenes evaluadas presentan buena resolución de alto contraste, se pueden observar
con claridad hasta el conjunto de 7 pares de líneas por centímetro (7 pl/cm) (ver Tabla 3.6).
Por tanto se puede afirmar que el CT puede resolver objetos entre hasta 0.25 mm de tamaño.
Tabla 3.6: Determinación de pares de líneas para el tomógrafo Philips con el simulador físico
ACR [13, 14].
Exposición Espesor Pares de líneas
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SIEMENS SOMATOM SENSATION 16
Utilizando del simulador físico Catphan 600, se evaluó la calidad de las imágenes para el
tomógrafo Siemens con las siguientes parametros:
Número de CT y Espesor de Corte
En el Módulo 1 (CTP 404) se midieron los número de CT para los diferentes materiales
como se muestra en la Figura 3.10, se varió el kVp con 80, 110 y 130; y el mAs para cada
kVp con 70, 80, 90, 100, 110, 120, 150 y 200. Los valores encontrados se registraron en la
Tabla 3.7.
Figura 3.10: Determinación del espesor de corte con el simulador físico CTP 404 del Catp-
han 600. Se configuró de tal manera que no hubo avance de la camilla y con espesor de 10
mm de espesor de corte [15]
Para realizar las medidas del espesor de corte el simulador tiene unos alambres con una
inclinación de 23◦ orientados paralelamente al eje X y al eje Y. Se determina por el FWHM
de la siguiente manera:
Figura 3.11: Configuración de los alambres del CTP404 para la determinación del espe-
sor de corte. A: vista axial del simulador, tiene 4 alambres con una inclinación de 23◦ en
dirección Z. B: Visualización de la configuración del alambre en la dirección z
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Tabla 3.7: Medición del espesor de corte para el tomógrafo Siemens
Peak Back- Peak 50 % Half Longitud Slice
kVp mAs Max ground Neto Peak Maximum Lineal Width
Neto [mm] [mm]
70 108 68 40 20.0 88.0 22.85 9.60
80 110 65 45 22.5 87.5 24.81 10.42
90 102 67 35 17.5 84.5 24.32 10.21
80 100 104 56 48 24.0 80.0 23.44 9.84
110 105 60 45 22.6 82.4 23.83 10.01
150 108 69 39 19.3 88.7 24.61 10.34
200 106 57 49 24.3 81.7 25.10 10.54
70 118 90 28 14.0 104.0 25.60 10.75
80 110 85 26 12.8 97.3 24.83 10.43
90 112 82 30 15.0 97.0 23.40 9.83
110 100 114 84 30 15.0 99.0 23.80 10.00
110 114 87 27 13.5 100.5 23.82 10.00
120 116 86 30 15.0 101.0 24.02 10.09
150 116 87 29 14.6 101.5 25.90 10.88
200 118 87 31 15.6 102.4 26.50 11.13
80 118 93 26 12.8 105.3 26.76 11.24
90 120 96 24 12.0 108.0 24.20 10.16
100 120 90 30 15.0 105.0 27.63 11.60
130 110 120 93 28 13.8 106.3 25.10 10.54
120 122 92 30 15.0 107.0 26.10 10.96
150 124 90 34 17.0 107.0 26.20 11.00
200 124 92 32 16.0 108.0 25.63 10.76
Para evaluar el espesor de corte en la dirección z (mm) (ver Figura 3.11) en el CTP404
se utiliza el FWHM (Full Width at Half Maximum) en cualquiera de los 4 alambres del
simulador físico.
Espesor.de.corte = (FWHM)(tan(23o)) (3.2)
La evaluación del FWHM se realiza con la medición del número de CT en el pico de
la imagen (peak max) y el background cerca al alambre. El número de CT en el pico de
la imagen se halla cuando se cierra la ventana “Windows” (WW) con un valor de 1, luego
se cambia nivel “level” (WL) de la imagen hasta que el alambre se observe a punto de
desaparecer, el valor registrado de WL en ésta condición es el número de CT en el pico
de la imagen. El background de la imagen se realiza por medio de unROI de área 15 mm2
cerca del alambre y se toma el valor medio del número de CT. Con estos datos anteriores,
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se determina el pico neto (peak neto) por medio de la diferencia entre número de CT en
el Pico y el Background (fondo), luego este valor se divide por 2 para encontrar el pico
neto medio (50 % peak neto) que al sumarle el valor del Background (fondo) determinaría
el número del máximo medio (Half Maximum) donde se ajustaría nuevamente el WL con el
valor encontrado y se procedería a medir la longitud del alambre que bajo está configuración
de WL seria el valor de FWHM, como se registró en la Tabla 3.7 [15].
Linealidad del Número de CT
El simulador físico en esta parte tiene blancos hechos de Teflon, Delrin, Acrílico, Po-
liestireno (PS), Poliestireno de baja densidad (LDPE), Polimetilpenteno (PMP) y aire. Los
valores de número de CT para los blancos son mostrados en la Tabla 3.8 [15].
Tabla 3.8: Valores estimados de los materiales blancos en el CTP 404 [15].
Material Número de CT [UH]
Aire -1000
Polimetilpenteno (PMP) -200






El ROI para la medición del número de CT y la desviación estándar de cada material fue
aproximadamente 50 mm2.
La Figura 3.12 muestra la configuración y distribución de los materiales que el simulador
físico tiene en el módulo CTP404.
Se puede observar en la Tabla 3.9 que los valores de CT permanecen similares cuando
el kVp es constante y se varia el mAs los números de CT cambian entre 2 y 3 UH para
cada uno de los materiales; sin embargo, cuando se varia el kVp con los diferentes mAs, la
variación de las UH es de 4, 59, 18, 26, 37, 40 y 34 UH para Aire, Teflón, Delrin, Acrílico,
Poliestireno, LDPE y PMP respetivamente.
La Figura 3.13 muestra el diagrama de cajas para los diferentes materiales sobre un rango
general desde -1000 a 1000 UH de visualización de números de CT, se puede notar que el
rango intercuartil del teflón es de 58 UH, sin embargo el valor de referencia del Teflón (+990
UH) se encuentra dentro de éste rango, el promedio tiene un error de 2.9 % del valor de re-
ferencia. El Poliestireno y el Aire presentan un 31.4 % y 10 % de error entre el promedio de
las UH y el valor de referencia de -35 y -1000 UH respectivamente. En cambio para Delrin,
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Figura 3.12: Regiones de interés para diferentes materiales Imagen realizada con el tomó-
grafo Siemens con 110 kVp, 100 mAs y espesor de corte 10 mm
Acrílico, LDPE y PMP los valores promedios de UH difieren menos del 5 % del valor de re-
ferencia correspondiente para cada material y el rango intercuartil de cada uno comprende el
valor de patrón para cada material, exceptuando el Aire que su rango de cuartiles están entre
991 y 989 UH. Sin embargo, estos valores medidos de números de CT para cada material se
encuentran aceptados.
Figura 3.13: Rango intercuartil de valores de Números de CT para diferentes materiales en
el módulo 1 (CPT 404) del simulador físico Catphan 600: Valores de 80, 110 y 130 kVp
con variaciones de 70, 80, 90, 100, 110, 150 y 200 mAs en el tomógrafo Siemens Somaton
Sensation 16
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Resolución de Bajo Contraste
El módulo CTP 515 del simulador físico Catphan 600 evalúa la resolución de bajo con-
traste con supra y sub blancos del corte central con diferentes niveles de contraste. Por medio
de un ROI dentro del círculo visible, otro en una región adyacente (background - fondo) y
otro en aire se puede determinar el la resolución de bajo contraste real (RBC) [15], la Tabla







Se puede observar que para los diferentes kVp, sí se aumenta el mAs el número de CT en
el ROI como en background también aumentan, sin embargo la resolución de bajo contraste
presenta un valor menor a 1 % para el ROI evaluado donde el simulador físico ha establecido
una diferenciación hasta del 10 % (10 UH), por otro lado se evidencian más claramente otras
regiones de interés con diferentes niveles de contraste como 0.5 % y 0.3 % al aumentar el
kVp y el mAs (ver Figura 3.14).
Figura 3.14: Resolución de bajo contraste para el Siemens variando el kVp t el mAs. Imáge-
nes en el módulo CTP515 del simulador físico Catphan. WL=70 y WW =100.
En la Figura 3.14 y comparando los valores de la Tabla 3.10, se puede ver que la desvia-
ción estándar de las medidas en el RI tiende a disminuir considerablemente para 80 kVp, lo
que puede justificar que no se puedan observar claramente las regiones de interés con mAs
menores de 100. Cuando se aumenta el kVp con mAs menores de 100, no se evidencian
cambios significativos en la resolución de contraste.
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Tabla 3.10: Valores de Resolución de Bajo Contraste (RBC), medidos en el módulo 4 (CPT
515) del simulador físico Catphan 600: Valores de 80, 110 y 130 kVp con variaciones de 70,
80, 90, 100, 110, 150 y 200 mAs en el tomógrafo Siemens Somaton Sensation 16.
Num CTROI Num CTbacground Num CTaire
kVp mAs [UH] [UH] [UH] RBC
Promedio Des Est Promedio Des Est Promedio Des Est [ %]
30.8 8.8 21.5 7.6 -999.6 4.9 0.9
70 30.4 10.0 21.0 8.8 -999.5 5.3 0.9
30.0 10.0 21.3 7.7 -1000.6 4.5 0.9
80 30.1 8.4 22.7 7.4 -999.5 5.1 0.7
80 90 29.6 8.1 22.3 6.7 -999.8 4.3 0.7
100 29.6 7.0 22.1 6.7 -999.0 4.5 0.7
110 29.4 7.3 21.0 6.8 -1000.2 3.9 0.8
120 29.2 7.0 21.8 6.4 -999.7 3.8 0.7
150 29.7 5.7 21.4 5.9 -1000.3 3.6 0.8
200 29.6 5.0 21.7 4.4 -999.0 3.3 0.8
70 53.3 6.0 44.6 5.6 -1000.0 3.1 0.8
80 53.9 5.2 44.6 5.3 -999.7 2.8 0.9
90 53.4 4.4 44.8 5.2 -999.8 2.5 0.8
110 100 53.5 5.7 45.4 4.3 -999.7 2.4 0.8
110 53.6 4.7 44.9 4.8 -999.7 2.2 0.8
120 53.9 4.8 44.8 4.2 -1000.2 2.2 0.9
150 53.7 4.1 44.8 3.4 -999.6 1.9 0.9
200 53.2 4.0 44.8 3.2 -999.6 1.5 0.8
70 62.6 4.2 53.0 3.8 -999.9 2.4 0.9
80 62.1 4.5 52.8 4.3 -999.7 2.2 0.9
90 61.4 4.8 53.2 4.1 -999.9 2.3 0.8
130 100 62.1 3.8 53.8 3.5 -999.8 2.1 0.8
110 62.0 3.8 52.7 3.3 -999.9 1.9 0.9
120 61.8 3.9 53.0 3.4 -999.8 1.8 0.8
150 61.6 3.5 52.6 2.9 -999.9 2.0 0.9
200 61.8 2.9 53.2 2.5 -999.5 1.4 0.8
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3.4. Estudio de Dosis de Radiación de la Tomografía Compu-
tarizada
La dosis de radiación del CT es una medición del promedio de energía transferida por
unidad de masa durante una interacción. Inicialmente se debe definir que la exposición de
rayosX describe la habilidad de ionizar el aire para luego poder estimar la dosis de radiación
absorbida por un tejido.
En esta sección se describe las diferentes magnitudes dosimétricas de la tomografía y la
experiencia que se registró al realizar la dosimetría.
3.4.1. Índice de Dosis en Aire
Para determinar el índice de dosis (C100,aire) en aire se utiliza una cámara de ionización
tipo lápiz de 100 mm de longitud sensible. Se posiciona la cámara de ionización en el iso-
centro del gantry del CT de tal manera que la camilla quede por fuera del gantry, paralela al
eje axial y perpendicular al plano XY del CT cómo se observa en la Figura 3.15:
Figura 3.15: Posicionamiento de la cámara de ionización. Alineación de la cámara de ioni-
zación con los laser del equipo para medición del Índice de dosis en aire.
El índice de dosis en aire (C100,aire) está dado por [20–23]:
C100,aire =
Cal ∗KT,P ∗ L[mm] ∗M [mGy]
(N ∗ T )[mm]
(3.4)
donde M es la lectura obtenida para el barrido único, Cal es el factor de calibración de la
cámara de ionización tipo lápiz, L es la longitud activa de la cámara generalmente 100 mm,
T es el espesor de corte de la imagen, N es el número de cortes para una única rotación, si
el CT es multicorte el N es diferente de 1 y KT,P es el factor de corrección por temperatura
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y presión definida en el momento de calibración (T0 y P0) de la cámara de ionización y las
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Las cámaras de ionización usadas fueron Radcal 2026C-10x5-3CT y Fluke TNT1200-
M100, estas cámaras de ionización tienen la facultad de realizar las lecturas dosimétricas
corregidas por presión, temperatura y factor de calibración, por tanto, no es necesario vol-
verlos a corregir por estos mismos factores.
Philips Brilliance 6
La técnica usada para el tomógrafo Philis en la realización de la dosimetría fue de abdo-
men con 3x1.5 mm de colimación, 0.75 s de tiempo de rotación, secuencia axial, FOV 350
mm, filtro Estándar B, kVp = 120, no se utilizó dosis modulada (D-Dom), Pitch = 1.0. El
C100,aire se muestra en la Figura 3.16:
Figura 3.16: Índice de dosis en aire en función de la exposición para el tomógrafo Philips:
La linealidad de las curvas permiten ver el aumento de dosis de radiación para cada energía
y muestra que la razón entre el C100,aire y la exposición (mGy/mAs) para 120 kVp. El valor
de la pendiente permite normalizar el índice de dosis para cualquier mAs. Pitch = 1.0,
Colimación 3x1.5 mm. FOV = 350, 0.75 s de rotación
La relación encontrada evidenció una proporción directa entre el C100,aire y la exposición
mAs. El ajuste lineal de esta relación para 120 kV se da por:









donde el mAs es la exposición usada en el CT y C100,aire es el índice de dosis en aire para
cualquier mAs aplicado. El valor de la pendiente del ajuste lineal, permite conocer el índice
de dosis en aire normalizado. Entonces el nC100,aire es igual a:






este valor permite conocer el rendimiento del tubo de rayos X para la energía 120 kV
para cada mAs, sin embargo el valor mostrado en el ajuste linear con el corte con el eje
vertical, puede indicar una sobre exposición de radiación, debido a la rotación del tubo antes
o después de la región de interés del examen.
GE Bright Speed Elite 16
Para el tomógrafo GE, el C100,aire se muestra en la Figura 3.17:
Figura 3.17: Índice de dosis en aire en función de la exposición para el tomógrafo General
Electric: La linealidad de las curvas permiten ver el aumento de dosis de radiación para
cada energía y muestra que la razón entre el índice de dosis y la exposición (mGy/mAs)
aumenta con el cambio de la energía aplicada para los valores de 80, 100, 120 y 140 kV. El
valor de la pendiente permite normalizar el índice de dosis para cualquier mAs. Tipo Axial,
Tiempo de rotación = 1 s, colimación = 8x1.25 mm, corte = 10 mm, Imágenes por rotación
= 1i, SFOV = Large, Intervalo de Imagen = 0.
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La Figura 3.17 muestra un aumento lineal del C100,aire en función del mAs y la pendiente
de dichas líneas pueden indicar el rendimiento del kerma en aire con respecto a la exposición,
el intercepto de las curvas para 80, 100 y 120 kV son negativos y para 140 kV 42.17 µGy.
Sin embargo, no se puede afirmar que el tomógrafo tenga un valor intrínseco de dosis para
valores de mAs cercanos a cero y que se puede asociar a la regresión lineal de las gráficas
para ajustar el valor del C100,aire en aire para cualquier mAs diferente de cero teniendo en
cuenta que, su coeficiente de determinación lineal R2 fue de 0.99785, 0.99912, 0.99879 y
0.99729, y la variación del C100,aire con la exposición aumento de 7.02, 12.82, 20.29 a 27.19
(mGy/100 mAs) para 80, 100, 120 y 140 kV respectivamente.





































donde el mAs es la exposición usada y C100,aire es el índice de dosis en aire para cualquier
mAs aplicado sobre el CT GE en unidades de mGy.
Para obtener los valores del índice de dosis en aire normalizado nC100,aire, se tomaron las
pendientes del ajuste lineal realizado para cada energía de la Figura 3.17 y se graficaron en
la Figura 3.18.
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Figura 3.18: Índice de dosis en aire normalizado por 100 mAs en función de la energía
aplicada en el CT GE. Tipo de adquisición Axial, Tiempo de rotación = 1 s, colimación =
8x1.25 mm, corte = 10 mm, Imágenes por rotación = 1i, SFOV = Large, Intervalo de Imagen
= 0
El comportamiento de la energía del tubo de rayos X y el C100,aire en el tomógrafo
computarizado se presenta de una manera no lineal. La Figura 3.18 muestra la dependencia
del C100,aire en función del kVp aplicado [19, 29]. La relación del nC100,aire en función de la
















donde kV es la energía aplicada en kVp para el CT y nC100,aire es índice de dosis norma-
lizado a 100 mAs para cada kVp aplicado sobre el equipo. Está relación determina C100,aire
para un kVp especifico, debido a que el equipo de CT GE solo permite cambiar la energía
entre los valores de 80, 100, 120 y 140 kVp. Sin embargo, está relación puede llegar a esti-
mar o modelar los valores de dosis recibidas en un paciente ya que refleja el comportamiento
del tubo de rayos X del CT.
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Siemens Somatom Sensation 16
Para el tomógrafo Siemens, se cambió el tiempo de rotación del tubo (t = 0.6, 1.0 y 1.5
s) con mAs constante para ver la influencia del C100,aire del CT Siemens. El comportamiento
del C100,aire en función del tiempo de rotación y la exposición aplicada para 80, 110 y 130
kV se muestra en la Figura 3.19:
Figura 3.19: Índice de dosis en aire en función de la exposición para el tomógrafo Siemens:
La linealidad de las curvas permiten ver el aumento de dosis de radiación para cada energía
y muestra que la razón entre el índice de dosis y la exposición (mGy/mAs) aumenta con el
cambio de la energía aplicada, valores de 80, 110 y 130 kV. El valor de la pendiente permite
normalizar el índice de dosis para cualquier mAs. kV = 110, Colimación = 2x5.0 mm, Corte
= 10.0 mm, Número de imágenes = 1, Posición = 0, Inicio = +15, Fin = -15, Avance = 10.0
mm, Sin CareDose 4.0. A) Tiempo de rotación del tubo 0.6 s. B) Tiempo de rotación del tubo
1.0 s. C) Tiempo de rotación del tubo 1.5 s
Se puede observar en la Figura 3.19 que el C100,aire aumenta en función de la exposición
de forma lineal. Para las tres energías posibles del CT Siemens 80, 110 y 130 kVp, el C100,aire
también aumenta.
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La Figura 3.19 y la Tabla 3.11 muestra que existe un cambio en el C100,aire cuando se
cambia el tiempo de rotación del CT Siemens aunque en la adquisición de la exploración se
mantenga fijo el mAs. En los equipos Siemens existe una relación entre el mAs y el pitch,
que determina el mAs efectivo y fue introducido para corregir la influencia del pitch sobre la
calidad de la imagen y la dosis cuando el mAs es contante.
Tabla 3.11: Comportamiento lineal del índice de dosis en aire en función del mAs para 80,
110 y 130 kVp en el CT Siemens con tiempos de rotación del tubo de rayos X de 0.6, 1.0 y
1.5 s.
Tiempo C100,aire [mGy]
Rot [s] 80 kVp 110 kVp 130 kVp
7.582[ mGy
100mAs
] mAs 16.809[ mGy
100mAs
] mAs 21.023[ mGy
100mAs
] mAs
0.6 +0.0398 [mGy] -3.0761 [mGy] -0.0347 mAs
R2= 1.0 R2= 0.99418 R2= 0.99975
7.541[ mGy
100mAs
] mAs 14.794[ mGy
100mAs
] mAs 21.233[ mGy
100mAs
] mAs
1.0 +0.1368[mGy] +0.1631[mGy] -0.4268[mGy]
R2= 0.99950 R2= 0.99982 R2= 0.99987
6.8000[ mGy
100mAs
] mAs 13.192[ mGy
100mAs
] mAs 19.404[ mGy
100mAs
] mAs
1.5 +1.2709[mGy] +2.5207[mGy] -2.37745[mGy]
R2= 0.99438 R2= 0.99260 R2= 0.99702








donde mA es la corriente del tubo usada en la adquisición y el Pitch es la relación entre el
avance de la camilla por una rotación de 360o del tubo de rayos X entre la colimación usada.
Para las mediciones realizadas del C100,aire se configuró el CT de modo Axial (Pitch=1) sin
avance de camilla y sin modulación de dosis. Por tanto, el C100,aire debería ser igual para cada
tiempo de rotación del tubo ya que el mAs es constante, sin embargo el C100,aire disminuyó
con el aumento del tiempo de rotación del tubo, es decir que para mantener el mAs constante,
la corriente mA debió disminuir y que este efecto se ve reflejado en C100,aire.
Para observar el comportamiento del índice de dosis en función de la energía aplicada se
toman las pendientes encontradas de la Figura 5 normalizadas (nC100,aire.) por 100 mAs y se
graficaron en la Figura 3.20:
La Figura 3.20 muestra una tendencia no lineal del nC100,aire en función de la energía
aplicada. Para la relación con el tiempo de rotación de 0.6 segundos el ajuste exponencial
realizado no es adecuado, los datos están lejanos a la regresión de la curva y solo se pudieron
registrar 3 datos correspondientes a las energías permitidas en el CT. Para los tiempos de
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Figura 3.20: Índice de dosis en aire normalizado por 100 mAs en función de la energía
aplicada en el CT Siemens. Colimación = 2x5.0 mm, Tipo de adquisición axial, Corte =
10.0 mm, Número de imágenes = 1, Posición = 0, Inicio = +15, Fin = -15, Avance = 10.0
mm, Sin CareDose 4.0. Tiempos de rotación del tubo 0.6, 1.0, y 1.5 s.
1.0 y 1.5 segundos el coeficiente de correlación fue más cercano. Los ajustes exponenciales
hechos sobre las curvas de la Figura 3.20 son:
















































El exponente del kV en los diferentes tiempos de rotación del tubo de rayos X debería
ser similar ya que se trata del desempeño de un único tubo de rayos X para los tres valores
de tiempo de rotación del tubo. Por tanto, la curva que mejor representa el comportamiento
del índice de dosis en el CT Siemens en función del kVp es cuando el tiempo de rotación es
igual a 1.0 segundo.
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3.4.2. Índice de Dosis Ponderado y Volumétrico
Para determinar el índice de dosis ponderado Cw en el protocolo de abdomen se utilizó
un simulador físico dosimétrico equivalente a agua (PMMA- Polimetilmetacrilato) de 32
cm de diámetro y 15 cm de longitud que fue alineado por los laser del CT sobre el eje de
rotación del tubo de rayos X . Se aplicó la técnica de rutina de abdomen para cada CT, pero
se le cambió el pitch al valor 1.0 y determinando que no hubiera movimiento de la mesa.
Se usa un corte único sobre el simulador físico y se registran cada valor medido en las 5
diferentes posiciones del simulador físico, 5 mediciones por posición (Figura 3.21).
Figura 3.21: Esquema del simulador físico de dosimetría de CT. Los puntos de medida peri-
féricos 12, 3, 6 y 9 horas se toman como C100,p, El punto de medida en el centro se determina
C100.c.
Los valores de dosis de radiación fueron registrados por cámaras de ionización tipo lápiz
de 10 cm3 de volumen y 100 mm de longitud sensible. La cámara fue posicionada en las 5
posiciones del simulador físico (Ver Figura 3.21). Las posiciones 12, 3, 6 y 9 se atribuyen
a la dosis de radiación en la periferia del simulador C100,p y la posición C se atribuye a la
dosis de radiación en el centro del simulador C100,c. Para cada una de estas posiciones se




(C100,C + 2C100,P )
(






donde C100,C es la lectura promedio obtenida en el centro del simular, C100,P es la lectura
promedio obtenida para las 4 posiciones de la periferia del simulador físico, el factor 0.9
es la conversión de kerma en aire para dosis absorbida en PPMA en mGy, Cal es el factor
de calibración de la cámara de ionización, KT,P es la corrección por presión y temperatura,
L es la longitud activa de la cámara, generalmente 100 mm, T es el espesor de corte de la
imagen y N es el número de imágenes por rotación (N=1). El Cvol es el índice de dosis de
CT volumétrico que es usado para estimar la dosis ponderada sobre los ejes X, Y y Z, es
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decir el volumen total escaneado por rotación del tubo teniendo en cuenta el avance de la
camilla por medio del Pitch, cuando el Pitch es igual a 1.0, el Cvol = Cw.
En la evaluación dosimétrica de cada uno de los tomógrafos, se encontraron los siguientes
resultados:
Philips Brilliance 6
Para realizar la dosimetría se programó en el CT la técnica de abdomen: 3x1.5 mm de
colimación, 0.75 s de tiempo de rotación, secuencia axial, FOV 350 mm, filtro Estándar B,
kVp = 120, no se utilizó dosis modulada (D-Dom), pero si se registraron los valores que se
indicaban en la consola con y sin dosis modulada.
Figura 3.22: Cw en función del mAs aplicado en el tomógrafo Philips. Colimación 3 x 1.5
mm, kVp = 120, Axial, sin dosis modulada D-Dom, tiempo de rotación 0.75 s. El Cw fue
medido por medio con cámara de ionización tipo lápiz y un simulador físico dosimétrico de
PPMA.
La Figura 3.22 muestra la relación lineal entre el Cw y la exposición mAs, el aumento o









Para comparar este valor con los valores de referencia se toma la pendiente de la ecuación






= 9.866± 0.085 (3.19)
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Comparando este valor con el encontrado por el grupo ImPACT [24] existe un porcentaje
del 6 % de dosis por debajo de la referencia.
Para considerar el aumento del Producto Dosis-longitud (DLP) cuando se cambia el mAs,
se utilizó cada resultado del nCw y se compararon los valores registrados en la consola
cuando se programa con y sin dosis modulada. El DLP se calculó con la ecuación [20–23]:
DLP [mGy · cm] = nCW × ∗N××TI ×mAs (3.20)
donde mAs es valor de la exposición, la colimación NT = 3x1.5 mm, el incremento I =
0.75 mm y el nCw es la pendiente encontrada en la Figura 3.22. El resultado de la variación
del DLP en función del mAs se puede observar en la Figura 3.23, se registraron los valores
calculados del DLP y los registrados por la consola con y sin dosis modulada D-Dom.
Figura 3.23: Producto dosis-longitud (DLP) en función del mAs. Colimación NT = 3x1.5
mm, Incremento I = 0.75 mm, kVp = 120, nCw = 9.9 mGy/100 mAs. Los valores registrados
con y sin modulación de dosis D-Dom, fueron tomados desde la consola del CT.
El DLP registrado para el avance configurado en protocolo de abdomen, varia proporcio-
nalmente al igual que el Cw con mAs, sin embargo el DLP presenta una diferencia conside-
rable de dosis cuando se usa o no la dosis modulada D-Dom, estos valores son propuestos
por los algoritmos del CT partiendo del mAs, kVp, colimación, Pitch y fundamentalmente
por el Scout View. La no modulación implica que el valor del mAs permanezca constante
y la dosis absorbida por el paciente sea mayor, esto se evidencia en la Figura 3.23 donde la
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línea de dosis modulada con D-Dom tiene un 17.6 % de reducción de dosis comparada con
la curva sin modulación de dosis.

























mAs− 8.113[mGy · cm]
R2 = 0.99859
(3.23)
Para el cálculo estimado del DLP, se encontró que el valor medido se encuentra por
debajo de la curva sin modulación como se muestra en la Figura 3.23. Las curvas presentan
1.4 % de diferencia entre rendimiento del DLP normalizado por 100 mAs en comparación
con la curva no modulada. En relación a la curva con dosis modulada, el DLP estimado
presenta un 16.5 % por encima de esta curva con D-Dom.
GE Bright Speed Elite 16
La configuración programada para el tomógrafo General Electric se realizó de tipo axial,
Colimación = 8x1.25 mm, Corte = 10.0 mm, tiempo de rotación 1.0 s y se vario los valores
de kVp con 80, 100, 120 y 140.
La Figura 3.24 muestra que los valores de la consola para los tres casos diferentes de
kVp, estos valores muestran que están por encima del valor medido, también indica que a
mayor mAs los valores se alejan más entre sí. Las regresiones lineales registradas en la Tabla
3.12 muestran el rendimiento del tubo de rayos X:
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Figura 3.24: Cw en función del mAs aplicado en el tomógrafo GE. Colimación 8 x 1.25 mm,
adquisición axial, tiempo de rotación 1.0 s. A: kVp = 80, B: kVp = 100, C: kVp = 120 y D:
kVp = 120. El Cw fue medido por medio con cámara de ionización tipo lápiz y un simulador
físico dosimétrico de PPMA
Tabla 3.12: Valores registrados en la regresión lineal para las curvas de la Figura 3.24
kVp Consola Medición
CW [mGy] R2 CW [mGy] R2
80 3.390 [ mGy
100mAs




100 7.057 [ mGy
100mAs




120 10.242 [ mGy
100mAs




140 16.242 [ mGy
100mAs
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La linealización de los datos mostró que para 80, 100, 120 y 140 kVp la discrepancia fue
de 8.7, 7.1, 7.3 y 9.1 % respectivamente. Es decir, que los valores mostrados en el equipo
están sobre estimados a los medidos con la cámara de ionización. Sin embargo comparando
los valores de la consola con los propuestos por el grupo ImPACT [24] no se muestran tan
discrepantes, para 80, 100, 120 y 140 kVp los valores son 3.1, 6.8, 9.8 y 16 mGy/100 mAs
respectivamente.
La caracterización del índice de dosis ponderado Cw normalizados por 100 mAs, se




























= 14.889± 0.227 (3.27)
Estos valores experimentales que fueron distantes de los registrados por la consola fueron
ratificados una segunda vez con la cámara de ionización, dando como resultado discrepancias
similares.
Siemens Somatom Sensation 16
La configuración programada para el tomógrafo Siemens se realizó de tipo espiral con
Pitch = 1.0, Colimación = 16x0.625 mm, Corte = 10.0 mm, tiempo de rotación 1.0 s y se vario
los valores de kVp con 80, 100 y 140. Se registraron los valores mostrados en la consola del
equipo, se puede evidenciar en la Figura 3.25.
La Figura 3.25 y la Tabla 3.13 muestran los valores de la consola para los tres casos
diferentes de kVp, estos valores evidencian que están por encima del valor medido, también
indican que a mayor mAs los valores se alejan más entre sí.
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Figura 3.25: Cw en función del mAs aplicado en el tomógrafo Siemens. Colimación 16 x
1.25 mm, Pitch=1.0, tiempo de rotación 1.0 s. A: kVp = 80, B: kVp = 100 y C: kVp =
130. El Cw fue medido por medio con cámara de ionización tipo lápiz y un simulador físico
dosimétrico de PPMA.
En los resultados encontrados para el CT Siemens, se observa que los valores mostrados
por la consola son mayores a los medidos experimentalmente. El hecho de que los valores
hallados en la regresión lineal para los datos de la consola tenga un coeficiente de correlación
igual a uno y que el corte con el eje vertical cuando el mAs es cero, el valor del Cw también
es nulo, puede significar que el algoritmo de dosis para estos casos son ideales y que no
influyen los parámetros que pueden afectar la dosis.
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Tabla 3.13: Valores registrados en la regresión lineal para las curvas de la Figura 3.25
kVp Consola Medición
CW [mGy] R2 CW [mGy] R2
80 2.600 [ mGy
100mAs




110 6.500 [ mGy
100mAs




130 10.200 [ mGy
100mAs


























= 8.448± 0.001 (3.30)
El porcentaje de error de los valores encontrados para el nCw fue de 8, 11.7 y 17.2 %
para las energías de 80, 110 y 130 kV respectivamente, comparándolos con los registrados
en la consola.
3.4.3. Discusión de Resultados
Los tomógrafos Brilliance 6 (Philips), BrigthSpeed Elite 16 (GE) y Somaton Sensation
6 (Siemens) fueron evaluados con ayuda de una cámara de ionización tipo lápiz de 100
mm de área sensible, un simulador de dosis de CT de PPMA, con estas herramientas se
pudo determinar los índices de dosis de CT ponderados y volumétricos para el protocolo de
abdomen de rutina usado y configurado en los tomógrafos de los dos hospitales de referencia,
Instituto Nacional de Câncer (Rio de Janeiro) e Instituto Nacional de Cancerología (Bogotá).
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Los valores resultantes de la medición del índice de dosis de CT para el protocolo de
abdomen de cada tomógrafo dependiendo del pitch, colimación parámetros moduladores de
dosis, fueron los siguientes (Tabla 3.14):
Tabla 3.14: Parámetros de radiación usados en el protocolo de abdomen de rutina.
Parámetros Brilliance 6 BrigthSpeed Elite 16 Somaton Sensation 6
Philips GE Siemens
kVp 120 120 130




Pitch 1.375 1.15 1




Colimación [mm] 6x1.5 16x0.625 16x0.625
mAs referencia 150 100 95
ImPACT 10.5 9.8 9.3
nCW [ mGy100mAs ]
El índice de dosis volumétrico (nCvol), es la razón entre el nCw y el Pitch, cuando el
Pitch es grande significa que el paciente es trasladado rápidamente por el gantry por una
rotación del tubo y que se tengan menor número de datos de imagen del volumen escaneado,
por lo tanto pueden surgir artefactos en la imagen. Pero disminuye la dosis de radiación
bajando la calidad de la imagen. Para compensar este efecto se puede aumentar la corriente
y mantener un ruido constante.
De acuerdo a los valores de nCw hechos por el grupo ImPACT [24], tienen una discre-
pancia de 6, 3.5 y 9.1 %, para el Brilliance 6, BrigthSpeed Elite 6 y Somaton Sensation 6
respectivamente, lo que indica que el valor medido se encuentran dentro de la tolerancia
estipulada del 10 %.
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3.5. Estimación del DLP por medio de las Imagénes e In-
formación Dicom
Las casas matrices de los tomógrafos computarizados realizan un cálculo estimado de
dosis para el DLP, sin embargo este factor de dosis es derivado del Cvol y de la exposición
realizada corte a corte si se ha utilizado modulación de corriente de tal manera que se man-
tenga constante la calidad de la imagen. El cambio de la corriente durante un estudio implica
que el Cvol cambie proporcionalmente a la corriente como se estudió en las Figuras 3.22,
3.24, y 3.25. No es fácil deducir como se obtuvo el valor del DLP mostrado en la consola del
equipo después de un estudio ya que esta información hace parte de la privacidad de cada
empresa [25, 26].
Los encabezados DICOM de las imágenes de CT registran y permiten obtener retrospec-
tivamente los parámetros usados en la adquisición de las imágenes [25]. Los códigos de las
etiquetas usadas para obtener la información de los parámetros desde el encabezado DICOM,
se listan en la Tabla 3.15:
Para determinar el Cvol para cada imagen del examen se tomó el mA, el tiempo de
exposición, kV, el pitch, la colimación y el nCw encontrado en la dosimetría realizada en las
Figuras 3.22, 3.24, y 3.25.
Como se ha caracterizado la dosis ponderada nCw y volumétrica nCvol previamente para
los protocolos usados en abdomen, se puede conocer cuál es la dosis real en cada corte por
medio de la corriente o la exposición usada para hacer la imagen en estudio, entonces la dosis
volumétrica de CT para cada imagen (CV OL,img) se puede encontrar de la siguiente manera:
CV OL,img = nCV OL ∗ (mAimg) (texp) (3.31)










donde la exposición mAs se determina por el producto entre la corriente usada en cada
imagen (mAimg) que queda registrado el encabezado DICOM y el tiempo de exposición texp,
el nCvol es el registrado en la Tabla 3.14, por tanto se obtiene un CV OL,img para cada imagen
“k” hecha en el examen. El factor 10 se debe a la conversión de milímetros a centímetros de
acuerdo al incremento de reconstrucción (Inc.Recon) en la sumatoria de todas las i-ésimas
imágenes.
En la Tabla 3.16 se registraron los valores calculados para el avCvol y el DLPc, fueron
tomados por medio del encabezado DICOM para 10 estudios de abdomen de rutina para cada
CT con dosis modulada. Estos valores son comparados con los mostrados en la consola de
cada equipo Cvol y DLP.
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Tabla 3.15: Códigos de las etiquetas del encabezado DICOM para la identificación de los
parámetros de la técnica usada para cada tomógrafo [25]
Parámetro GE Siemens Philips
(BrigthSpeed Elite 16) (Somaton Sensation 16) (Brilliance 6)
kV 0x18,0x60 0x18,0x60 0x18,0x60
mAs 0x18,0x1152 0x18,0x1152 0x18,0x1152
mA 0x0018,0x1151 0x0018,0x1151 0x0018,0x1151
Tiempo Rot [ms] 0x0018,0x1150 0x0018,0x1150 0x0018,0x9328
Pitch 0x18,0x9311 0x18,0x9311 0x1f1,0x1026
Espesor 0x18,0x0050 0x18,0x0050 0x18,0x0050
imagen [mm]
Intervalo 0x18,0x0088 0x18,0x0088 0x18,0x0088
Recons [mm]
Filtro 0x18,0x1160 0x18,0x1160 0x18,0x1160
Modo 0x18,0x0022 0x07A1,0x1047 0x18,0x0022
(Axial, espiral)
Avance por 0x18,0x9310 0x0019,0x10B0 0x1f1,0x1007
rotación del tubo
Nombre 0x18,0x1030 0x18,0x1030 0x18,0x1030
Protocolo
Colimación 0x18,0x9306 0x18,0x9306 0x18,0x9306
simple [mm]
Colimación 0x18,0x9307 0x18,0x9307 0x1f1,0x104b
total [mm]
Cvol — — 0x0018,0x9345
Los valores de Cvol y DLP registrados por el cada tomógrafo al final del examen fueron
registrados manualmente desde la pantalla de la consola para efectos de comparación con los
resultados calculados.
Para el DLPc, se puede observar que el método de cálculo desde los datos del encabezado
DICOM se encuentra dentro de un error medio de ± 8.2 % respecto al valor mostrado en la
consola. El valor más alto encontrado fue de 31.1 % para el examen Philips 1, debido a
que los valores de DLP dependen de mAs y Cvol mostrados en la consola, el cual es solo
mostrado uno de ellos y que posiblemente el algoritmo del CT no tiene en cuenta todos los
mAs de cada imagen, sino tal vez un promedio o valor medio, esto hace que sean diferentes
los valores de mAs bajos o altos ejecutados por la modulación de dosis discrepen del valor
central [27]. Otra posible causa de la desviación del valor puede ser atribuido a la sobre
exposición generada por los CT helicoidales, donde el DLP mostrado en la consola podría
ser mayor al producto entre el Cvol y la longitud escaneada. Por lo tanto, se debe tener
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en cuenta el comportamiento del DLP con respecto a la variación de la longitud escaneada
desde la mínima permitida hasta un valor no menor a 50 cm para la configuración de cada
protocolo de abdomen de rutina sin dosis modulada. Esta variación permite encontrar que
existe un valor intrínseco en el sistema del DLP0 cuando la longitud escaneada es igual a
cero. Según lo encontrado por Tsalafoutas [25,26] estos valores de nDLP0 (normalizado por
100 mAs) puede variar entre 10 y 40 mGy cm [25, 28, 29].
Debido a que el sistema tiene modulación de dosis, no es evidente como los fabricantes de
los CT escogen el valor del mAs en el reporte para asociarlo con su respectivo Cw o Cvol, por
tanto estos valores que se indican al final del reporte se pueden llegar a tomar como los más
representativos o el valor medio de todos los mAs aplicados en el examen. Por esta razón, se
escogió el valor medio del Cvol (avCvol) para tener un valor más central y representativo de
la muestra y corresponden a la lectura obtenida por la cámara de ionización en respuesta al
mAs aplicado. Los valores encontrados estuvieron dentro de la media de± 10 %, el valor más
discrepante se evidenció en examen Siemens 4 con 23.9 % del valor mostrado en la consola
del CT. Para el Siemens existe un factor llamado mAs efectivo (mAseff EC. 3.13) el cual
es la razón entre el mAs configurado en el equipo entre el Pitch seleccionado, esta relación
hace que se mantenga el nivel de ruido constante. Este valor efectivo del mAs fue usado
para calcular el nCw registrado en la Tabla 3.14. Se debe tener en cuenta, que muchos de los
valores mostrados en el reporte de dosis al final del examen, muestran Cvol, sin embargo,
algunos de estos valores se refieren al Cw, Por ejemplo, para el Philips el valor mostrado de
Cvol es de 12 mGy para 150 mAs, este valor sigue siendo el mismo a pesar que se varíe el
Pitch en la configuración del protocolo, inclusive cuando el Pitch es menor que 1.0 donde
evidentemente existe una sobre exposición.
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Tabla 3.16: Comparación los valores de Cvol y DLP mostrados en la consola de cada CT
después de terminado el estudio y los calculados avCvol y DLPc. La muestra corresponde a
10 estudios en cada CT al azar con modulación usando el protocolo de abdomen de rutina.
El índice de dosis Cvol está en mGy y el Producto Longitud Dosis DLP en mGy·cm.
Consola Calculado **N0
CT CV OL DLP avCV OL DLPc Img avCvolCvol
DLPc
DLP
[mGy] [mGy · cm] [mGy] [mGy · cm]
*GE-1 11.60 469.79 10.42 390.98 50 0.90 0.83
GE-2 7.55 316.99 6.76 263.69 52 0.90 0.83
GE-3 9.24 567.87 8.94 549.38 81 0.97 0.97
GE-4 7.53 937.50 7.60 918.23 158 1.01 0.98
GE-5 8.10 353.28 8.04 326.92 54 0.99 0.93
GE-6 8.08 388.72 7.94 358.68 60 0.98 0.92
GE-7 9.55 444.98 9.42 414.18 58 0.99 0.93
GE-8 7.71 376.40 7.62 348.91 61 0.99 0.93
GE-9 7.77 379.49 7.69 351.91 61 0.99 0.93
GE-10 9.96 523.85 9.91 493.94 66 0.99 0.94
*Sie 1 7.86 343.00 6.10 312.13 51 0.78 0.91
Sie 2 3.90 160.00 3.04 144.60 47 0.78 0.90
Sie 3 7.46 361.00 5.74 325.67 57 0.77 0.90
Sie 4 7.66 346.00 5.83 313.74 52 0.76 0.91
Sie 5 5.24 250.00 4.06 234.34 56 0.77 0.94
Sie 6 6.05 383.00 4.73 354.78 75 0.78 0.93
Sie 7 6.12 300.00 4.73 276.58 57 0.77 0.92
Sie 8 10.75 507.00 8.45 457.36 55 0.79 0.90
Sie 9 4.97 240.00 3.89 218.12 56 0.78 0.91
*Phi 1 10.32 307.50 9.48 211.82 149 0.92 0.69
Phi 2 14.50 347.05 12.30 336.30 130 0.85 0.97
Phi 3 9.70 286.50 9.07 255.80 141 0.94 0.89
Phi 4 8.10 277.60 9.08 245.60 135 1.12 0.88
Phi 5 9.40 271.90 9.44 247.53 131 1.00 0.91
Phi 6 10.10 393.00 9.26 381.85 206 0.92 0.97
Phi 7 8.60 151.07 9.40 103.46 55 1.09 0.68
Phi 8 12.20 328.80 14.80 361.21 122 1.21 1.10
Phi 9 9.90 320.30 9.50 303.60 160 0.96 0.95
Phi 10 10.32 522.57 12.40 537.54 217 1.20 1.03
*GE: Brigth Speed Elite 16, Sie: Somaton Sensation 16 y Phi: Brilliance 6.
**N0 Img: Número de imagenes en total.
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3.6. Evaluación del Protocolo de Abdomen de Rutina On-
cológico
La recolección de datos y de la muestra de pacientes se tomó en los Institutos Nacionales
de Cáncer de Rio de Janeiro - Brasil y Bogotá - Colombia, hospitales de referencia que dispo-
nen de tomografía computarizada multicortes (MSCT) enfocados al diagnóstico oncológico.
3.6.1. Muestra de Imágenes de Pacientes
Los exámenes de tomografía computarizada que se realizan en los hospitales de refe-
rencia de cáncer, tienen la principal intención de detectar enfermedades con patologías on-
cológicas. La justificación y la clasificación del examen oncológico, se hace por medio del
código CIE 10 (Clasificación Internacional de Enfermedades) [30] correspondiente al grupo
comprendido entre C00-D48 los cuales hacen referencia a neoplasias [31].
La muestra de pacientes se tomó con base a estudios de tomografía computarizada de
abdomen y pelvis con justificación médica de hallazgos de patologías oncológicas. Se es-
tudiaron 92 pacientes con hipótesis diagnostica o diagnóstico confirmado de enfermedad
oncológica a los cuales se les práctico el protocolo de tomografía computarizada de abdo-
men y pelvis rutinarios. Se registraron: datos del paciente (IMC, edad, sexo); parámetros de
adquisición de imágenes (protocolo, kVp, mAS, Cvol, DLP y modulación de dosis).
La figura 3.26 muestra que en los estudios evaluados la Neoplasia Maligna de Colon
(C18) es la más repetitiva seguida de Neoplasia Maligna de cuello Uterino (C53). En el tercer
lugar está la Neoplasia Maligna de Mama (C50) que no se encuentra dentro de las regiones
anatómicas evaluadas, pero se utilizó para diagnóstico de metástasis o tumores secundarios
por ésta enfermedad. Otra causa de su prevalencia se podría atribuir al índice de porcentaje
que la caracteriza como la principal causa de enfermedad oncológica en mujeres según las
estadísticas hechas por el INCA e INC [32–37] y se evidencia que el 63 % de los casos
estudiados, corresponden al sexo femenino (Figura 3.27).
Contrastando la Figura 3.27 con la gráfica Porcentaje de edades (3.28) se puede observar
que de los pacientes evaluados el rango por edades de mayor prevalencia fue de 50 a 60,
seguido de 60 a 70 y posteriormente de 30 a 40 años donde los estudios realizados por el
Consejo Nacional de Investigación (National Research Council USA) en su estudio Health
Risks from Exposure to Low Levels of Ionizing Radiation: BEIR VII - Phase 2 (2006) [38]
mostraron que el riesgo de cáncer atribuible a una exposición de radiación en el tiempo de
vida, puede cambiar entre 0.73 a 0.45 %, 0.23 %. 0.18 % y a 0.1 % para 20, 30, 40, 50 y 60
años entre sexo masculino y femenino respectivamente [38].
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Figura 3.26: Gráfica Distribución de hallazgo de hipótesis diagnostica oncológica: 1 Estu-
dio: Hipótesis diagnósticas que se hallaron una sola vez (17 estudios). 2 Estudios: Hipótesis
diagnóstica que se hallaron dos veces (10 estudios)
Figura 3.27: Porcentaje de distribución de genero en los pacientes evaluados
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Por lo anterior, se debe evaluar las diferentes técnicas de adquisición de imágenes por
tomografía computarizada para tratar de garantizar el menor riesgo de cáncer atribuible a
una simple exposición con mayor énfasis en mujeres y en edades adultez entre 20 y 40 años.
Figura 3.28: Porcentaje de rangos de edades: Rango entre 50 y 60 años fue el más prevalente
en los pacientes evaluados pero el rango entre 30 y 40 años tiene más riego de cáncer
atribuible para una exposición de radiación
Los códigos encontrados en el estudio se muestran en la Tabla 3.17:
3.6.2. Estudios
De los estudios tomados de los pacientes oncológicos que les aplico el protocolo examen
de tomografía computarizada de abdomen, se estudiaron las imágenes sin medio de contras-
te y que el hígado del paciente estuviera por completo. En el hígado se midió el nivel de
ruido generado por la técnica usada y el tomógrafo, se escogió el hígado debido a que es un
órgano grande y tiene mejor homogeneidad de tejido blando que otros órganos de la región
abdominal. Para evitar cambios significativos en el índice de radiación y el ruido asociado
al espesor de pacientes, se tomó solo aquellos pacientes que tenían índice de masa corporal
normal y que la separación entre las crestas iliacas fuera menor a 35 cm a nivel de L5-S1
como se muestra en la Figura 3.29.
El índice de masa corporal IMC se considera normal en el rango de 18.5 a 24.99 kg/m2,
el promedio de los pacientes evaluados fue de 22.4 kg/m2 y la media medida del espacio
entre las crestas iliacas fue de 24.5 cm.
Para medir el ruido se toman 9 regiones de interés en el hígado (ROI) en tres diferentes
cortes, tres por corte, se tuvo precaución en no seleccionar ROI que contengan grandes vasos
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Tabla 3.17: Código Internacional de Enfermedades encontrados
Código Descripción
C15 Neoplasias malignas de esófago
C16 Neoplasias malignas de estómago
C18 Neoplasias malignas de colon
C19 Neoplasias malignas de la unión rectosigmoida
C20 Neoplasias malignas del recto
C21 Neoplasias malignas de ano y canal anal
C22 Neoplasias malignas de hígado y de
canalículos biliares intrahepáticos
C25 Neoplasias malignas de páncreas
C32 Neoplasias malignas de laringe
C34 Neoplasias malignas de bronquios y pulmón
C41 Neoplasias malignas de hueso y cartílago
articular de otras partes sin especificar
C43 Melanoma de piel
C49 Neoplasias malignas de otros tejidos conectivos y blandos
C50 Neoplasias malignas de mama
C53 Neoplasias malignas de cuello uterino
C54 Neoplasias malignas del cuerpo del útero
C56 Neoplasias malignas de ovario
C60 Neoplasias malignas de pene
C61 Neoplasias malignas de próstata
C62 Neoplasias malignas de testículo
C64 Neoplasias malignas de riñón, excepto de la pelvis renal
C67 Neoplasias malignas de vejiga urinaria
C71 Neoplasias malignas de cerebro
C74 Neoplasias malignas de la glándula suprarrenal
C75 Neoplasias malignas de otras glándulas endocrinas
C76 Neoplasias malignas de otras partes enfermas
C78 Neoplasias malignas secundarias de
órganos respiratorios y digestivos
C81 Enfermedad de Hodgkin
C83 Linfoma difuso no-Hodgkin
C85 Otros tipos sin especificar de linfoma no-Hodgkin
C91 Leucemia linfoide
D39 Neoplasias de comportamiento incierto o
desconocido de órganos genitales femeninos
D48 Neoplasias de comportamiento incierto o
desconocido de locación no especificada
DO3 Melanoma in situ
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Figura 3.29: Medición de separación de las crestas iliacas en L5-S1. La media del ancho
entre las crestas iliacas de los pacientes evaluados fue de 24.5 cm
o regiones no uniformes, por medio del cambio de la ventana WW = 20 en el visualizador
de imágenes, se puede posicionar mejor el ROI en el lugar más uniforme. El tamaño de estos
ROIs debe ser de 2 a 3 cm2. En la Figura 3.30 la elección del ROI.
Figura 3.30: Distribución de las regiones de interés ROIs en el hígado. 3 ROIs por corte en
tres cortes consecutivos.
El rango de Unidades Hounsfields UH para el hígado es de 40 - 60 [39], el valor encon-
trado para los pacientes evaluados oscilo entre 53 - 68, 51 - 66 y 54 - 68 UH y el valor de
ruido fue de 12.2, 10.3 y 11.4 para los tomógrafos Philips, Siemens y GE respectivamente.
El incremento del voltaje en el tubo, la corriente y el tiempo de exposición disminuyen
el ruido en la imagen de los pacientes, debido a que el protocolo no tiene cambio del voltaje
pero si cuando se ha activado la dosis modulada, se evidenció que mantiene un valor similar
de ruido entre los cortes evaluados en cada paciente. Cuando los estudios presentaban la
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misma corriente por corte, es decir que no se había activado la dosis modulada, el ruido en el
hígado evaluado presentaba cambios significativos hasta de un 17 % de más que cuando se
activaba la dosis modulada. Por tanto se puede afirmar que la dosis modulada presenta una
ventaja de 38 % de reducción de dosis [40–43].
3.6.3. Consideraciones para optimizar los protocolos de abdomen de
rutina de tomografía computarizada.
kVp
Un valor de kVp alto incrementa el flujo y el promedio del espectro de energía de los
rayos X producidos por el tubo e incrementa de manera exponencial la dosis de radiación.
En los tomógrafos evaluados, los valores posibles de configuración del kVp fueron entre
80 y 140 kVp, sin embargo para los pacientes adultos debe estar entre 120 y 140 kVp que
depende de la penetración a través del paciente, para pacientes considerados obesos se debe
realizar con 140 kVp. Se debe tener en cuenta que valores bajos de kVp reduce la dosis pero
incrementa el ruido. Dada la complejidad de los modernos equipos MDCT es recomendable
realizar pruebas de atenuación con el aumento del espesor del paciente para determinar el
valor a usar para el kVp, se puede llegar a estimar que para pacientes con peso menor a 50
kg, el kVp debe ser menor a 100 kVp
Tiempo de rotación del tubo
La dosis de radiación es directamente proporcional al tiempo de rotación del tubo de
rayos X . Aumentar el tiempo de rotación al doble implica aumentar la dosis de radiación al
doble también. Por lo tanto no es recomendable tener tiempos mayores a 1.5 segundos por
rotación. Algunos equipos permiten configurar con valores menores de 1.0 segundo.
Velocidad de la camilla y Pitch
Estos dos parámetros dependen de la velocidad de la camilla para entrar al paciente sobre
el eje del gantry y de la colimación que lleva el estudio, la dosis de radiación es de proporción
inversa a la velocidad de la camilla. Sin embargo, al aumentar el pitch hace determina que
existen zonas de no irradiación sobre el paciente, pero se pierde resolución espacial por la in-
terpolarización que se hace el equipo para construir las imágenes. Los valores recomendables
de pitch para el protocolo de abdomen están entre 1 y 1.4 , [20].
Modulación automática de la corriente
La modulación automática de la corriente del tubo de rayo x en el CT es ajustado al
mínimo nivel requerido para obtener una constante calidad de imagen acorde al tamaño del
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paciente y la densidad de los tejidos en el corte escaneado. Este ajuste se basa en el tamaño
del paciente y la densidad que fue mostrada en el scout del protocolo que es determinado en
un plano de que puede ser en los ejes x-z o y-z. El uso o la activación de la dosis modulada
implican que se reduce la dosis de radiación entre un 20 y 40 %
CAPÍTULO 4
CONCLUSIONES
Como conclusiones del presente Trabajo Final de Maestría se tienen:
• En la actualidad muchos de los hospitales en Colombia cuentan con servicio de Tomo-
grafía Computarizada multicortes, sin embargo las directivas de los hospitales aún no
han tenido conciencia de la importancia del control de calidad y la evaluación dosime-
tría. La calidad de la imagen permite conocer el estado de la imagen para determinar
ruido o artefactos posibles que puede hacer el CT y la dosimetría ayuda para optimizar
la dosis de radiación en los protocolos usados para una mejora entre una relación de la
calidad de imagen y dosimetría.
• Las actividades en este campo de la Física Médica son muy poco reconocidas en Co-
lombia. Este trabajo permitió generar la importancia del rol del físico médico ante un
servicio de Tomografía y de Imaginología, la conciencia y el interés creado en las ins-
tituciones donde se compartió la experiencia ayudó a que se empezara a considerar la
vacante del físico médico y de los equipos necesarios para el control de calidad y de
dosimetría.
• Le experiencia sobre la tomografía computarizada realizada en el Instituto Nacional de
Cancerología INC e Instituto Nacional de Câncer INCA, permitió estudiar e identificar
algunos de los problemas o dificultades que se tienen con los CT multicortes. Brasil
tiene físicos médicos con mucha más experiencia en tomografía computarizada que
Colombia, esta situación ha creado que exista más interés por parte de los estudiantes
colombianos en adquirir conocimientos en esta área de trabajo.
• Este trabajo junto con la experiencia adquirida se puede considerar como una guía de
procesos que se basan en la calidad de la imagen y la dosimetría del equipo, además
genera un impacto importante en las dosis que se administra a los pacientes y el control
de dosis de radiación en estudios de diagnóstico.
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• Colombia aún no se encuentra inscrita al estudio de dosis de radiación por CT que ha
organizado varios años atrás el Organismo Internacional de Energía Atómica (OIEA)
para evaluar a las naciones donde existe un aumento considerable en el diagnóstico
por CT. Esta experiencia es un trabajo para mostrar los procesos y las dificultades
que se tienen al llevar un control de calidad en el CT. También implica y muestra la
necesidad que existe en esta área para ser parte del proyecto del OIEA y poder adquirir
los beneficios que esto implica, tales como: capacitaciones, donaciones de simuladores
físicos, cámaras de ionización, etcétera.
• La evaluación del control de calidad en las imágenes en los tomógrafos no evidencia-
ron artefactos y las los parámetros de resolución de bajo y alto contraste, espesor de
corte y número de CT se encontraban dentro de los parámetros de tolerancia.
• La evaluación de la calidad de la imagen fue realizado con dos simuladores físicos
diferentes, el simulador de CT de la ACR estaba disponible en el INCA y el Simulador
de Catphan 600 en el INC. El poder realizar la experiencia con ambos simuladores
permitió un desarrollo y metodologías para la implementación de los controles de ca-
lidad de la imagen en los hospitales. La respuesta recibida por el Jefe de Imágenes
Diagnósticas del INC, creó la motivación para adquirir equipos y desarrollar un grupo
de trabajo de física médica.
• La evaluación del control de calidad de las imágenes, depende del tipo de simulador
físico que contenga la institución, es decir, cada simulador tiene regiones e insertos
diferentes.
• Al evaluar los equipos de CT dosimétricamente se encontró que los valores esperados
concordaban con los reportados en la literatura, bajo una margen de discrepancia me-
nor del 10 %, esto indica que las calidades de los haces de los tomógrafos tanto del
INCA como del INC se encuentran acorde con las que se han estipulado internacio-
nalmente.
• La estimación de Índice de dosis de los tomógrafos fueron obtenidos por cámaras de
ionización tipo lápiz de 100 mm de longitud sensible. Se encontró que los CT tienen
comportamientos lineales como se reportan en la literatura.
• La dosis estimada de radiación o índice de dosis ponderado y volumétrico se evaluaron
para los protocolos de abdomen usados en los hospitales de referencia INC y INCA.
Los datos fueron congruentes bajo lo estipulado por el grupo IMPACT.
• El método de estimación de dosis de radiación que utiliza la caracterización del to-
mógrafo por medio de cámaras de ionización tipo lápiz para encontrar los respectivos
nCw y poder relacionar la dosis medida con los datos mostrados en la consola de cada
CT y a su vez determinar la dosimetría del equipo para conocer el estado del mismo
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con respecto al grupo ImPACT, ha servido para determinar la sobre exposición que
tienen los equipos registrados sobre los datos de adquisición. El comportamiento del
nCw y el nCvol con respecto al mAs aplicado permite encontrar el DLP para cada
imagen, la sumatoria de cada uno de esos DLP puede estimar ampliamente la dosis
total recibida en el área anatómica evaluada.
• Se evidenció que la información del DLP y Cvol mostrado en la consola del tomógrafo,
no es suficiente para permitir estimar una dosis sobre el paciente.
• La información guardada en los encabezados DICOM hechos por los tomógrafos per-
miten generar y evaluar los reportes dosimétricos de cada estudio de forma retrospec-
tiva. Esto hace que se convierta en una herramienta útil y da la importancia de por qué
se sigue investigando nuevos métodos de reportes de dosis por medio del encabezado
DICOM.
• La evaluación imagen por imagen para obtener el DLP desde el encabezado DICOM
es una gran herramienta para evaluar completamente el examen por CT.
• Los pacientes que fueron evaluados con enfermedades oncológicas presentaron diver-
sidad en las enfermedades que se querían diagnosticar, esto influyó en que no se puede
tomar una muestra representativa y evaluar la calidad de la imagen específica al ór-
gano afectado, de tal forma que se pudiera caracterizar una técnica particular para la
intención diagnóstica deseada.
•
• En Colombia, hay un incremento en los últimos años en la adquisición de tomógrafos
computarizados en los centros de imágenes diagnósticas, desafortunadamente en la
compra del equipo, no se adquieren los simuladores físicos ni la cámara de ionización
para garantizar control de calidad en la tomografía. Este trabajo es de gran importancia
porque muestra que los equipos en los datos de las consolas y los que se encuentran
ocultos en el formato DICOM difieren del verdadero estado del tomógrafo al evaluar
índices de dosis de CT y estos valores son los utilizados para calcular la dosis efectiva
del paciente después de un examen diagnóstico por imágenes de rayos X, lo que podría
producir una sobre estimación del riesgo de radiación en el paciente.
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